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Più una nuova tecnologia risulta di utile applicazione, più rapidamente si cerca di 
superarne i limiti, portando a continui tentativi di miglioramento. L’utilizzo di 
impianti dentari in titanio rappresenta ad oggi l’opzione terapeutica più 
frequentemente proposta per il trattamento delle edentulie parziali e totali e il loro 
successo a lungo termine è ben documentato in letteratura. Nonostante ciò, 
complicanze quali infezioni, infiammazioni e una scarsa osteointegrazione sono 
ancora frequenti. L’osteointegrazione è strettamente correlata alla salute generale 
del paziente, alle procedure chirurgiche e alle caratteristiche fisiche e chimiche 
degli impianti. Le indicazioni per l’impiego di impianti dentari e le tecniche 
chirurgiche da utilizzare sono, comunque, ben note in letteratura. 
La ricerca si è recentemente indirizzata verso la comprensione delle interazioni 
dinamiche tra la superficie dei materiali e l’ambiente biologico in cui sono inseriti 
e particolare attenzione è stata posta sulla fabbricazione di dispositivi in grado di 
stimolare i tessuti biologici. E’ stato dimostrato che i tessuti biologici 
interagiscono con lo strato più esterno di una superficie implantare, che risulta 
chimicamente modificata e in continua evoluzione. L’assorbimento di proteine 
sulla superficie di un impianto influisce sulla superficie stessa e, quindi, sulla 
risposta cellulare del tessuto circostante. 
E’ ormai riconosciuto come le proprietà superficiali di un impianto influenzino 
l’interazione con il tessuto nel quale viene inserito. La formazione dell’osso è 
regolata da quattro aspetti della caratterizzazione superficiale di un impianto, tra 
essi collegati: la composizione, l’energia superficiale, la topografia e la rugosità. 
Un’ampia varietà di materiali è stata considerata per la produzione di dispositivi 
implantari. In odontoiatria, il materiale di scelta è il titanio e la ricerca si sta 
concentrando nell’ottimizzare l’osteointegrazione di questo metallo. 




l’impianto. Lo scopo ultimo della caratterizzazione di una superficie di impianti 
ossei è, dunque, quello di generare in vivo una specifica attività biologica per 
stimolare un’ottimale risposta da parte degli osteoblasti. Si cerca, inoltre, di 
aumentare la velocità di neoformazione ossea, riducendo il tempo di guarigione, e 
di migliorare la qualità dell’osso che viene depositato a contatto con l’impianto, 
aumentando la probabilità di successo a lungo termine. 
Diversi materiali ricoperti da pectine sono stati valutati in vitro utilizzando linee 
cellulari ossee. Alcune pectine sono state selezionate in seguito all’ottenimento di 
una soddisfacenta risposta cellulare. Quindi, esperimenti in vivo risultano 
necessari nel contesto di una valutazione preclinica: in questa tesi verrà utilizzato 
un modello animale per valutare la risposta a breve termine del tessuto osseo 










REVISIONE DELLA LETTERATURA 





1 IL TESSUTO OSSEO 
 
Il tessuto osseo, che all’esame macroscopico può avere aspetto compatto oppure 
spugnoso o, più raramente, può presentarsi sotto forma di sottili lamine papiracee, 
è una forma specializzata di tessuto connettivo presente in quasi tutti i vertebrati. 
E’ caratterizzato da una matrice extracellulare mineralizzata, a cui deve la propria 
durezza e consistenza. Esso rappresenta un’impalcatura di primaria importanza 
per il sostegno e la protezione del midollo spinale e di molti organi, quali il 
cervello, il cuore e i polmoni. Inoltre fornisce le inserzioni ai muscoli e ai tendini 
e accoglie nelle sue cavità gli elementi emopoietici del midollo osseo. Oltre a 
queste funzioni meccaniche, il tessuto osseo svolge un ruolo fondamentale nel 
ricambio del calcio: le ossa ne rappresentano la principale sede di deposito da cui 
lo ione è continuamente mobilizzato per il mantenimento dell’equilibrio 
omeostatico dell’organismo (De Baat et al., 2005; Buckwalter e Cooper, 1987; 
Marks e Popoff, 1988). 
Per queste ragioni e per il fatto che anche al termine dell’accrescimento somatico 
è in grado di modulare la propria struttura e architettura in conseguenza di stimoli 
meccanici (omeostasi scheletrica), il tessuto osseo non è statico ma dinamico e 
plastico. 
Esternamente l’osso è rivestito da un connettivo fibroso a fasci intrecciati, il 
periostio, ad eccezione delle superfici articolari che invece sono ricoperte da 
cartilagine. Nel caso della diafisi delle ossa lunghe, il canale midollare è rivestito 
da connettivo fibroso più scarso, l’endostio. I costituenti organici ed inorganici del 
tessuto osseo sono così intimamente compenetrati che l’ablazione di uno di essi 
non comporta la perdita della forma del segmento scheletrico considerato: è 
possibile infatti demineralizzarlo con vari agenti chimici (in tal caso perde 
consistenza e diviene flessibile), oppure distruggerne la componente organica 
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mediante calcinazione (in tal caso diviene friabile), ma la morfologia generale 
dell’osso rimane inalterata. 
In generale, il tessuto osseo è costituito da sostanza intercellulare mineralizzata, 
nella quale sono scavate cavità, dette lacune ossee, da cui si dipartono canalicoli 
più o meno ramificati e anastomizzati: contengono, rispettivamente, gli osteociti 
ed i loro prolungamenti. Della struttura macroscopica fanno parte altre e più 
ampie cavità dove si trovano vasi, nervi e midollo osseo (Rosati, 1992). 
 
1.1 Citologia e istologia dell’osso 
Benché la quota cellulare costituisca soltanto il 2% del peso dell’osso, essa è 
responsabile della sua formazione e mantenimento durante tutta la vita. Gli 
elementi che si riscontrano nel tessuto osseo sono gli osteoblasti, gli osteociti, le 
cellule di rivestimento e gli osteoclasti. Il processo di differenziamento dei vari 
tipi cellulari del tessuto osseo è stato oggetto di ricerche particolarmente 
approfondite. Le cellule osteoprogenitrici, derivate da elementi mesenchimali, 
sono piccole e manifestano intensa attività mitotica. Sono prevalentemente situate 
negli strati superficiali del tessuto osseo e, in rapporto alle esigenze locali o 
sistemiche rimangono quiescenti oppure si differenziano in osteoblasti. In 
particolare, gli osteoblasti derivano da precursori stromali che si trovano nel 
midollo; il loro sviluppo si verifica sotto l’influsso di numerosi fattori tra i quali i 
principali sono rappresentati dal paratormone (PTH), dagli ormoni tiroidei, 
dall’ormone della crescita (hGH), dal Transforming Growth Factor β (TGF- β), 
dall’1,25 (OH)2D3, da prostaglandine (PGE2) e da estrogeni (Eriksen e Kassem, 
1992) (Fig. 1.1). Dagli osteoblasti derivano a loro volta gli osteociti e le cellule di 
rivestimento (Eriksen and Kassem, 1992; Parfitt, 1987; Peck e Woods, 1987). 
 




Fig. 1.1 Differenziazione degli osteoblasti 
 
Oggi è sempre più accreditata la tesi per cui gli osteoclasti derivino dalla fusione 
di macrofagi mononucleati (pre-osteoclasti). Questi si differenzierebbero da 
elementi staminali del midollo osseo che raggiungerebbero il tessuto osseo per via 
ematica. Le prime fasi dello sviluppo si verificherebbero ad opera del 
Granulocyte-Macrophage Colony Stimulating Factor (GM-CSF), le fasi 
successive sotto l’influsso dell’1,25 (OH)2D3 (Fig. 1.2). Nel sangue essi 
andrebbero a costituire una sottopopolazione dei monociti, famiglia di cellule solo 
apparentemente omogenea. E’ stato dimostrato che in coltura gli osteoclasti si 
fondono con i monociti. Tale fusione è specifica, non riferibile ad un comune 
processo di fagocitosi ed è realizzata solo da una certa percentuale dei monociti, 
mentre gli altri, a parità di condizioni non partecipano al processo. Una parte dei 
monociti circolanti sarebbe quindi in grado di garantire il turn-over degli 
osteoclasti già differenziati. 
 
 








Sono cellule piuttosto voluminose che svolgono intensa attività osteogenetica, in 
quanto producono la matrice organica e regolano la deposizione di quella 
inorganica. Sono di forma generalmente cubica e allineate sulle superfici in corso 
di deposizione della matrice preossea. Esiste una correlazione diretta tra velocità 
di sintesi della matrice e dimensioni e numero degli osteoblasti per unità di 
superficie: sono molto voluminosi e stipati nelle sedi di rapida e intensa attività, 
relativamente piccoli e distanziati in quelle in cui è ridotta. Il nucleo è sferico o 
ovoidale e spostato nella porzione di citoplasma opposta alla superficie di 
deposizione. Nel citoplasma, intensamente basofilo e positivo alla reazione per la 
fosfatasi alcalina, sono presenti numerosi granuli di natura glicoproteica (PAS-
positivi), addensati in prossimità della superficie cellulare rivolta verso il fronte di 
deposizione (Figg. 1.3 e 1.4). 
 
 
Fig. 1.3 Osteoblasti di forma poliedrica, con nucleo a cromatina lassa, riuniti in fibre a ridosso di 
una trabecola di osso in via di formazione (Dip. Anatomia, Istologia e Medicina Legale, Prof. 
Daniele Bani, Firenze) 
 
 




Fig. 1.4 Micrografia elettronica di un osteoblasto, riconoscibile per la presenza di numerose 
cisterne di reticolo endoplasmatico rugoso. Tra la cellula e l'osso mineralizzato si interpone il 
tessuto osteoide in cui sono visibili fibre collagene e alcune vescicole della matrice (frecce) (Dip. 
Anatomia, Istologia e Medicina Legale, Prof. Daniele Bani, Firenze) 
 
A livello ultrastrutturale si riscontrano numerose cisterne parallele facenti parte 
del reticolo ruvido. Sono inoltre presenti numerosi ribosomi e poliribosomi liberi, 
responsabili della basofilia rilevabile al microscopio ottico. L’apparato di Golgi è 
ben sviluppato e localizzato in sede paranucleare; dalla superficie matura delle 
cisterne si staccano vescicole contenenti materiale che progressivamente si 
condensa e assume aspetto filamentoso (Capurro et al, 1978; Peck e Woods, 
1987). 
In corrispondenza della superficie rivolta verso la matrice in via di deposizione, 
sono osservabili esocitosi fra il plasmalemma e la membrana di tali vescicole. Si 
ritiene che essi corrispondano ai granuli PAS-positivi osservati al microscopio 
ottico e coinvolti nelle fasi iniziali del processo di mineralizzazione. 
Gli osteoblasti possiedono recettori ormonali (paratormone, vitamina D ed 
estrogeni), citochine e fattori di crescita, che regolano la differenziazione, la 
crescita ed il metabolismo delle cellule dell’osso. Quando l’ormone paratiroideo si 
lega a questi recettori, gli osteoblasti vengono stimolati a secernere il ligando 
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osteoprotegerina (OPGL), un fattore che induce la differenziazione dei pre-
osteoclasti in osteoclasti, e un fattore stimolante gli osteoclasti che attiva queste 
cellule a riassorbire l’osso. Gli osteoblasti secernono anche enzimi capaci di 
rimuovere l’osteoide; rendendo possibile agli osteoclasti il contatto con il tessuto 
osseo (Fleisch, 1962; Santini et al., 2002). 
Gli osteoblasti sono disposti in gruppi contenenti fino a 400 cellule 
contemporaneamente, la cui attività è coordinata in quanto l’osso è disposto in 
unità strutturali che eccedono la capacità delle singole cellule. La riduzione 
dell’attività di osteodeposizione è accompagnata, a livello citoplasmatico, da 
attenuazione della basofilia, riduzione del grado di sviluppo dell’apparato di Golgi 
e del numero dei granuli PAS-positivi. 
Gli osteoblasti dipendono dal proprio ancoraggio con alcune proteine della 
matrice extracellulare (ECM), come ad esempio la fibronectina, per poter 
differenziarsi e funzionare correttamente (Moursi et al., 1996). Tale legame è 
mediato da strutture specifiche denominate adesioni focali (FA), che fungono da 
complesse proteine di ancoraggio tra il citoscheletro di actina degli osteoblasti e 
l’ECM (Garcia e Boettiger, 1999). Le adesioni focali contengono molte proteine, 
tra cui la paxillina e la vinculina, che possono essere facilmente visualizzate 
previa colorazione. La principale proteina di connessione nelle FA è, comunque, 
l’integrina (Garcia e Boettiger, 1999). Le integrine si legano a specifiche sequenze 
aminoacidiche (Arg-Gly-Asp) delle proteine dell’ECM, che quindi stimolano 
l’adesione degli osteoblasti e i processi di mineralizzazione (Moursi et al, 1996; 
Rezania e Healy, 2000; Cavalcanti-Adam et al., 2005). 
Nella maggior parte dei casi gli osteoblasti rimangono murati nella sostanza 
intercellulare da loro deposta e si trasformano in osteociti, ma in corrispondenza 
delle superfici rivolte verso il periostio e l’endostio vanno a costituire le 









Le dimensioni degli osteociti sono in funzione diretta di quelle degli osteoblasti da 
cui derivano. Hanno forma globosa oppure di ellissoide a tre assi e presentano 
prolungamenti citoplasmatici più o meno lunghi e ramificati. In alcune varietà di 
tessuto osseo, caratterizzate dalla forma globosa degli osteociti, le fibre collagene 
della matrice sono disposte irregolarmente. Se gli osteociti presentano invece 
forma ellissoidale, le fibre collagene sono parallele e organizzate nella stessa 
direzione dell’asse maggiore degli osteociti. 
Il corpo cellulare ha sede in cavità della matrice denominate lacune ossee, da cui 
si dipartono esili canalicoli ramificati che contengono i prolungamenti degli 
osteociti. Alcuni canalicoli sono anastomizzati con quelli provenienti da lacune 
circostanti, mentre altri si aprono sulle superfici vascolarizzate del tessuto osseo 
(canali di Havers e spazi midollari). Tramite il sistema dei prolungamenti e dei 
canalicoli, gli osteociti possono effettuare scambi metabolici tra di loro e con il 
sistema circolatorio, scambi che sarebbero altrimenti impossibili per l’elevato 
grado di mineralizzazione della matrice. Gli scambi sono favoriti dalla presenza di 
giunzioni comunicanti (gap junction) tra le estremità dei prolungamenti degli 
osteociti. 
Rispetto agli osteoblasti, dai quali derivano, gli osteociti presentano 
prolungamenti più numerosi, lunghi e ramificati, basofilia citoplasmatica appena 
rilevabile per la sensibile riduzione nello sviluppo del reticolo endoplasmatico 
ruvido e nel numero di ribosomi, complesso di Golgi ridotto, granuli PAS-positivi 
e fosfatasi alcalina assenti (Fig. 1.5). 
 




Fig. 1.5 Micrografia elettronica di un osteocita in una lacuna ossea. Nel citoplasma sono presenti 
mitocondri, lisosomi e alcune cisterne di reticolo endoplasmatico rugoso. Sono visibili un 
prolungamento citoplasmatico che si addentra in un canalicolo osseo e un sottile strato di osteoide 
(Dip. Anatomia, Istologia e Medicina Legale, Prof. Daniele Bani, Firenze) 
 
Sebbene gli osteociti posseggano una limitata attività di sintesi ed abbiano perduto 
ogni capacità mitotica, sono coinvolti in maniera importante nel mantenimento 
della matrice e nei processi di rimodellamento del tessuto osseo. Queste cellule 
sono, ad esempio, implicate nella meccano-trasduzione, in quanto rispondono a 
stimoli provocati da forze tensorie applicate all’osso, rilasciando adenosin 
monofosfato ciclico (AMC), osteocalcina e fattore di crescita simil-insulina. Il 
rilascio di questi fattori facilita l’attività dei preosteoblasti nel rimodellamento 
dello scheletro non solo durante la crescita e lo sviluppo ma anche durante la 
redistribuzione delle forze che agiscono sullo scheletro. 
Al microscopio elettronico si evidenzia che la membrana cellulare non è a diretto 
contatto con la matrice mineralizzata, ma ne è separata da uno spazio, noto come 
spazio peri-osteocitico, che contiene liquido interstiziale, fibrille collagene molto 
sottili e materiale amorfo di natura presumibilmente glicoproteica, cui viene 
attribuita la funzione di regolare gli scambi tra le cellule ed il liquido interstiziale 
stesso. La quantità di liquido extracellulare che occupa lo spazio peri-osteocitico 
permette lo scambio di circa 20 g di calcio che può quindi essere riassorbito dalle 
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pareti di questi spazi. Il calcio riassorbito raggiunge il torrente circolatorio ed 
assicura il mantenimento di un adeguato livello di questo ione nel sangue (Coxon 
et al., 2000) 
 
Le cellule di rivestimento 
Sono elementi fusiformi localizzati sulle superfici temporaneamente inattive del 
tessuto osseo, dove eserciterebbero un ruolo di mediazione degli scambi fra il 
sangue e il liquido interstiziale che circola nelle lacune e nei canalicoli. Si pensa 
che derivino da osteoblasti inattivi e che quindi siano omologhi agli osteociti. 
 
Gli osteoclasti 
Sono cellule di notevoli dimensioni (da 20 a 100 µ di diametro) e nella maggior 
parte dei casi sono polinucleate. Il citoplasma risulta debolmente basofilo o 
addirittura acidofilo e positivo alle reazioni per la dimostrazione della fosfatasi 
acida. Al microscopio elettronico il citoplasma è caratterizzato dalla presenza di 
numerosi lisosomi, mitocondri e polisomi liberi; anche il complesso di Golgi è 
ben sviluppato, mentre il reticolo ruvido è ridotto (Fig. 1.6). 
 
 
Fig. 1.6 Micrografia elettronica a scansione di un osteoclasta all'interno di una lacuna di Howship i 
cui margini sono indicati dalle frecce (Dip. Anatomia, Istologia e Medicina Legale, Prof. Daniele 
Bani, Firenze) 
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I lisosomi sono ricchi di enzimi idrolitici e, fra questi, particolare importanza ha la 
fosfatasi acida che si caratterizza per la sua tartrato-resistenza (Capurro et al, 
1978; Peck e Woods, 1987). 
Gli osteoclasti derivano dai monociti-macrofagi appartenenti alla linea 
ematopoietica. Tali precursori cellulari sono stimolati dal fattore stimolante le 
colonie e dall’OPGL (ligando osteoprotegerina) ad entrare in mitosi. In presenza 
di osso, si fondono per dare origine al tipico osteoclasta plurinucleato. La 
differenziazione in osteoclasti richiede un contatto diretto di tipo cellula-cellula 
con gli osteoblasti o con le cellule midollari. Ciò avviene quando si ha il legame 
tra i recettori presenti sulla superficie di osteoblasti e cellule midollari: RANKL 
(receptor-activated nuclear factor NF-kappaB ligand) e i fattori RANK (receptor-
activated nuclear factor NF-kappaB) dislocati sulla superficie degli osteoclasti e 
dei loro precursori (Yasuda et al., 1998). 
Un altro fattore, l’osteoprotegerina, inibisce non solo la differenziazione di queste 
cellule in osteoclasti, ma annulla anche la capacità di riassorbire l’osso. L’attività 
degli osteoclasti è regolata da due ormoni: il paratiroideo e la calcitonina, prodotti 
rispettivamente dalla paratiroide e dalla tiroide (Rosati, 1992). 
Gli osteoclasti sono deputati alla distruzione della matrice ossea: sono quindi 
localizzati sulle superfici ossee in via di riassorbimento e spesso determinano la 
formazione di cavità di erosione dette fossette di Howship. Al microscopio ottico, 
in corrispondenza della superficie rivolta verso il fronte di erosione, è visibile un 
orletto striato, cui corrispondono numerose ed irregolari invaginazioni del 
plasmalemma, nelle quali si riscontrano particelle mineralizzate e non di matrice. 
Questo spazio extracellulare confinato è analogo ad un lisosoma secondario che 
viene acidificato dagli osteoclasti mediante un sistema di pompa di ioni idrogeno, 
che solubilizza il minerale. L’osteoclasta libera inoltre una moltitudine di enzimi 
che contribuiscono a scindere le proteine della matrice in aminoacidi, oltre a 
liberare ed attivare fattori di crescita ed altri enzimi, come la collagenasi. Pertanto, 
mentre l’osso viene ridotto alle sue unità elementari, vengono rilasciate le 
sostanze che ne iniziano il rinnovamento. 
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Quando vengono attivati, gli osteoclasti posseggono un’azione litica circa tre 
volte più efficiente rispetto a quella di deposizione degli osteoblasti. Un 
osteoclasta in attività presenta quattro distinte regioni. La prima è la zona basale, 
la più distante dalla superficie della lacuna, accoglie la maggior parte degli 
organuli; segue il bordo a spazzola, che rappresenta la regione della cellula più 
direttamente coinvolta nel processo di riassorbimento osseo. I suoi processi 
digitiformi sono molto attivi e cambiano continuamente di forma, proiettandosi 
nella zona di riassorbimento. Come terza regione si ha la zona chiara: si trova 
nell’immediata periferia del bordo a spazzola, è priva di organelli e contiene 
microfilamenti di actina che isolano il compartimento subosteoclastico dalla 
regione che lo circonda, determinando un microambiente il cui contenuto può 
essere modulato dalle attività cellulari. L’ultima regione, la zona vescicolare, 
consiste di numerose vescicole di endocitosi ed esocitosi che trasportano gli 
enzimi lisosomiali nel comparto subosteoclastico ed il materiale osseo degradato 
nella cellula. Questa zona vescicolare si trova fra il bordo a spazzola e la zona 
basale (Fig. 1.7). 
 
 
Fig. 1.7 Immagine di un osteoclasta: caratteristico l’elevato numero di nuclei dispersi nel 
citoplasma (Dip. Anatomia, Istologia e Medicina Legale, Prof. Daniele Bani, Firenze) 
 
Nel riassorbimento osseo, l’enzima carbonico anidrasi all’interno dell’osteoclasta 
catalizza la formazione di acido carbonico, che è instabile, e che si dissocia in ioni 
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idrogeno e in ioni bicarbonato. Il trasporto degli ioni idrogeno verso il comparto 
subosteoclastico provoca un abbassamento di pH determinando la 
solubilizzazione della matrice. Le idrolisi lisosomiali e le metalloproteinasi, come 
la collagenasi secreta dall’osteoclasta nel comparto subosteoclastico, degradano la 
componente organica della matrice ossea decalcificata. Questi prodotti di 
degradazione vengono internalizzati dall’osteoclasta ed ulteriormente elaborati 




Fig. 1.8 Riassorbimento dell'osso da parte degli osteoclasti (Institute of Medical Science, 
Aberdeen) 
 
La sostanza intercellulare del tessuto osseo 
E’ costituita per il 65% da una componente inorganica mineralizzata e per il 
restante 35% da una matrice organica. L’associazione delle due, con le 
caratteristiche delle strutture mineralizzate, conferisce all’osso le sue peculiari 
proprietà di resistenza e durezza. La matrice intercellulare è acidofila, ad 
eccezione dell’orletto osteoide della matrice neodeposta. 
La componente organica è costituita da fibre collagene principalmente di tipo I 
(95%) e materiale amorfo che comprende proteglicani, glicosamminoglicani e 
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proteine. Il collagene forma fasci di fibre (da 50 a 70 nm di diametro) che 
mostrano la tipica bandeggiatura con periodo di 67 micron (Fig. 1.9). 
 
 
Fig. 1.9 Micrografia elettronica della matrice ossea: si nota la presenza di microfibrille collagene 
dalla tipica striatura trasversale e di agglomerati di cristalli aghiformi di apatite, fortemente 
elettrondensi (Hansma Lab UCSB Physics Department) 
 
 
I glicosaminoglicani, soprattutto il condroitin e il cheratan-solfato, formano 
piccoli aggregati di proteoglicani a cui si legano molecole di acido ialuronico, 
dando vita a complessi di maggiori dimensioni (Holtrop, 1975). 
Le proteine non collagene dell’osso sono associate alla matrice e raggruppate 
secondo la loro funzione come proteine di adesione, proteine leganti il calcio, 
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Proteine di derivazione osteoblastica 
Collagene 
 Tipo I 
Proteine di adesione cellulare 
Osteopontina, fibronectina, trombospondina 
Proteine leganti il calcio 
 Osteonectina, sialoproteina ossea 
Proteine coinvolte nel processo di mineralizzazione 
 Osteocalcina 
Enzimi 
 Collagenasi, fosfatasi alcalina 
Fattori di crescita 
 IGF-1, TGF-β, PDGF 
Citochine 
Prostaglandine, IL-1, IL-6 
Proteine concentrate dal siero 
Microglobulina beta HS 
Albumina 
Tab. 1.1 Proteine della matrice ossea 
 
Di queste proteine, solo l’osteocalcina è peculiare dell’osso, è misurabile nel siero 
e viene usata come marcatore sensibile e specifico dell’attività osteoblastica. Le 
citochine ed i fattori di crescita controllano la proliferazione cellulare, la 
maturazione ed il metabolismo dell’osso. 
La matrice organica non calcificata costituisce il cosiddetto tessuto osteoide. La 
componente fibrillare, disposta diversamente a seconda della varietà di tessuto 
osseo considerato, è di gran lunga prevalente, mentre la frazione amorfa è molto 
scarsa. 
Il grado di mineralizzazione del tessuto osseo aumenta con l’età, ma è di norma 
differente nelle varie parti di uno stesso osso. La componente inorganica 
rappresenta circa il 50% del peso secco dell’osso ed è composta in prevalenza da 
fosfati di calcio, sotto forma di cristalli di idrossiapatite, e da tracce limitate di 
bicarbonati, citrati, magnesio, potassio e sodio. La formazione dei cristalli di 
idrossiapatite nell’osso è una trasformazione di fase da liquido a solido. Il 
processo comprende l’iniziazione e l’induzione della mineralizzazione da parte 
della matrice organica ed è strettamente regolato da numerosi fattori, molti dei 
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quali ancora sconosciuti. La velocità di mineralizzazione può variare, ma 
normalmente esiste un intervallo di 12-15 giorni tra la formazione della matrice e 
la sua mineralizzazione. Al microscopio elettronico i cristalli di idrossiapatite 
hanno aspetto aghiforme e frequentemente sono in rapporto con le fibre collagene, 
disposti con una certa regolarità rispetto a definite bandeggiature periodiche. La 
fase minerale può anche presentarsi sotto forma di aggregati rotondeggianti di 
cristalli, oppure questi possono essere associati parallelemente tra loro a costituire 
formazioni allungate. 
Gli aggregati cristallini rotondeggianti, che hanno frequenza massima nelle 
matrici più mineralizzate, si trovano tra le fibre collagene calcificate. Gli 
aggregati cristallini allungati sono prevalenti nella matrice che si trova in stretta 
vicinanza degli osteoblasti (matrice osteoide). 
Il substrato organico degli aggregati cristallini rotondeggianti ed allungati è il 
medesimo; il differente aspetto morfologico potrebbe dipendere dal fatto che i 
primi si sviluppano negli spazi interfibrillari, sufficientemente ampi da consentire 
una distribuzione tridimensionali dei cristalli, mentre quelli allungati si formano 
sulle fibre collagene o, secondo alcuni, addirittura all’interno di queste. 
La matrice preossea o osteoide è quella parte di sostanza intercellulare, basofila e 
metacromatica, interposta fra gli osteoblasti e la matrice già completamente 
mineralizzata. Essa è costituita da sottili fibre collagene, non addensate e spesso 
mineralizzate, separate da ampi spazi che contengono sostanza amorfa. Sono 
inoltre dimostrabili strutture circoscritte da membrana, che possono contenere 
materiale granulare o cristalloidi; si tratta delle cosiddette vescicole (o granuli) 
della matrice. Queste strutture sono implicate nelle fasi iniziali della deposizione 
di matrice inorganica. 
A seconda che la sostanza fondamentale sia disposta o meno a costituire lamelle, 





Il tessuto osseo 
___________________________________________________________________________________________________ 
 20 
Il tessuto osseo non lamellare 
Può essere a fibre intrecciate o a fibre parallele a seconda del decorso del 
collagene. La variante a fibre intrecciate costituisce l’osso primario, che viene 
sostituito nel periodo post-natale da tessuto osseo lamellare. Può persistere anche 
nell’adulto a livello delle suture, in corrispondenza delle sedi in cui il periostio 
aderisce strettamente all’osso, delle inserzioni legamentose o tendinee e in 
prossimità delle superfici articolari. Si forma inoltre in tutti i casi in cui si ha 
neodeposizione di tessuto osseo. 
Nella sostanza fondamentale le lacune sono disposte irregolarmente, hanno forma 
globosa e sono in media più voluminose rispetto all’osso lamellare. Il tessuto 
osseo a fibre intrecciate è attraversato da cavità anastomizzate (spazi di Havers, 
contenenti vasi, nervi e midollo osseo) delimitate da trabecole nelle quali fasci più 




Fig. 1.10 Tessuto osseo fibroso, in cui si nota la presenza di grossi fasci di fibre collagene a 
decorso intrecciato e osteociti contenuti in lacune ossee disposte irregolarmente (Dip. Anatomia, 
Istologia e Medicina Legale, Prof. Daniele Bani, Firenze) 
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Il tessuto osseo a fibre parallele è raro e presente solo transitoriamente nei 
mammiferi. Le fibre collagene sono riunite in fasci abbastanza cospicui, ad 
andamento prevalentemente parallelo e lasciano libere lacune ovoidali da cui si 
dipartono canalicoli contenenti, rispettivamente, gli osteociti ed i loro 
prolungamenti. 
Le lacune, il cui asse maggiore è tendenzialmente parallelo a quello delle fibre, 
possono confluire. Sono presenti ampie cavità anastomizzate percorse da vasi 
(Rosati, 1992). 
 
Il tessuto osseo lamellare 
Nella vita post natale il tessuto osseo lamellare è di gran lunga prevalente nello 
scheletro dei mammiferi e deve le sue prestazioni meccaniche non solo alle 
proprietà fisiche della sostanza intercellulare, ma anche alla tendenza della 
matrice a disporsi in lamelle. Nell’insieme queste hanno orientamento, rapporti e 
struttura tali da garantire, nelle diverse parti dello scheletro, la massima resistenza 
possibile con il minimo impiego di materiale e, di conseguenza, con il minimo 
aggravio ponderale. 
Le lamelle, che hanno spessore di 4,5-11µm, si dispongono a formare sistemi 
particolarmente compatti (tessuto osseo compatto) o a costituire trabecole che si 
intrecciano e anastomizzano (tessuto osseo spugnoso). 
In ogni lamella le fibre collagene hanno decorso tendenzialmente parallelo e 
formano, con quelle della lamella contigua, un angolo di varia ampiezza (Fig. 
1.11). 
 




Fig. 1.11 Tessuto osseo lamellare, caratterizzato da lamelle ossee sovrapposte a decorso parallelo 
(Dip. Anatomia, Istologia e Medicina Legale, Prof. Daniele Bani, Firenze) 
 
 
Le lamelle contigue sono connesse da matrice mineralizzata attraversata da fibre 
collagene a disposizione irregolare. La forma delle lacune è di ellissoide a tre assi: 
poiché l’orientamento delle fibre collagene è correlato a quello degli osteociti, 
l’asse maggiore di questi e delle lacune che li contengono è parallelo a quello 
delle fibre (Fig. 1.12). I canalicoli (del diametro di circa un micron) che 
contengono i prolungamenti degli osteociti divaricano le fibre delle lamelle che 
attraversano e terminano a fondo cieco, oppure sono anastomizzati tra loro e/o con 
quelli che si dipartono da altre lacune, oppure ancora si aprono sulle superfici 
vascolarizzate del tessuto. 
 





Fig. 1.12 Micrografia elettronica a scansione di tessuto osseo lamellare osteonico, in cui è ben 
evidente l'alternanza di lamelle più spesse e lamelle più sottili. Le lacune ossee sono scavate nelle 




1.2 Tipologie ossee e loro struttura 
All’osservazione microscopica, si possono distinguere differenti tipi di osso: osso 
primario, detto immaturo o a fibre intrecciate, ed osso secondario, detto maturo o 
lamellare. 
 
Tessuto osseo primario 
E’ la forma immatura di tessuto osseo presente durante il periodo di sviluppo 
embrionale e durante i processi riparativi. Possiede molti osteociti e fasci 
irregolari di collagene che successivamente vengono sostituiti e poi organizzati in 
osso lamellare, al di fuori di alcune zone: suture delle ossa piatte del cranio, siti di 
inserzione dei tendini, alveoli dentari. Il contenuto minerale dell’osso primario è 
notevolmente inferiore a quello dell’osso maturo lamellare. 
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Tessuto osseo secondario 
E’ un osso maturo costituito da lamelle parallele o concentriche, spesse da 3 a 7 
micron. Gli osteociti, ad intervalli abbastanza regolari, sono sparsi fra le lamelle. I 
microcanalicoli, contenenti i processi citoplasmatici degli osteociti, formano una 
rete intercomunicante che collega le varie lacune tra loro e facilitano la diffusione 
di sostanze nutritive, ormoni e prodotti del catabolismo degli osteociti. Numerosi 
processi possono venire in contatto e formare giunzioni gap, favorendo così le 
comunicazioni intercellulari. L’osso secondario è più resistente del primario, data 
la più alta concentrazione di componente minerale. Inoltre, le fibre collagene 
dell’osso maturo sono disposte in ordine parallelo all’interno di una singola 
lamella. 
 
Da un punto di vista macroscopico, l’osso si può distinguere in spugnoso e 
compatto. 
 
Il tessuto osseo spugnoso 
Costituisce la maggior parte delle ossa brevi e delle epifisi delle ossa lunghe; 
l’orientamento delle traiettorie formate dalle trabecole è tale da opporsi, nei 
singoli segmenti scheletrici considerati, alle sollecitazioni meccaniche cui essi 
sono prevalentemente sottoposti. Si trova inoltre nella diploe delle ossa piatte. E’ 
formato da strati di lamelle associate in trabecole più o meno spesse e variamente 
anastomizzate a delimitare le cavità midollari (Fig. 1.13). 
 




Fig. 1.13: Immagine di tessuto osseo spugnoso (Hansma Lab UCSB Physics Department) 
 
 
L’osso spugnoso è alquanto disomogeneo, in particolare per quanto riguarda la 
velocità di deposizione della matrice nelle diverse lamelle (Capurro et al, 1978; 
Peck e Woods, 1987). Mancano sistemi haversiani completi e le trabecole non 
sono attraversate da vasi sanguigni (Fig. 1.14). 
 




Fig. 1.14 Tessuto osseo spugnoso (Anatomia microscopica, Prof. Giovanni Pons, Mantova) 
 
I canalicoli ossei intercomunicanti delle lacune ossee si aprono nelle cavità 
midollari al di sotto dell’endostio che le riveste; gli osteociti possono quindi 
ricevere il nutrimento direttamente dall’endostio, per diffusione attraverso la rete 
canalicolare. Cellule di rivestimento si trovano sulle superfici delle trabecole e 
tappezzano quindi le cavità midollari; alcuni ritengono che possano avere anche 
potenzialità emopoietica (Buckwalter e Cooper, 1987). 
 
Il tessuto osseo compatto 
Forma i due tavolati delle ossa piatte, lo strato superficiale delle ossa brevi e delle 
epifisi di quelle lunghe( ad eccezione delle aree rivestite da cartilagine articolare), 
nonché tutta la diafisi delle ossa lunghe. 
Si osservano, oltre alle lacune ossee e ai relativi canalicoli, altri canali di maggior 
calibro che nella diafisi delle ossa lunghe hanno andamento parallelo all’asse 
maggiore dell’osso (canali di Havers) oppure decorso trasversale od obliquo 
(canali di Volkmann). 
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Nelle sezioni trasversali di diafisi di ossa lunghe si riconoscono tre sistemi di 
lamelle: il sistema concentrico o di Havers, che costituisce l’osteone, quello delle 
lamelle interstiziali, disposte fra gli osteoni, e il sistema delle lamelle 
circonferenziali. 
L’osteone ha forma cilindrica e altezza compresa tra 0,9 e 1,2 mm ed è 
attraversato nel senso della lunghezza dal canale di Havers, il cui calibro è 
alquanto variabile (da 20 a 110 micron), e che contiene vasi e fibre nervose 
amieliniche. La regolarità della forma degli osteoni è maggiore quando il 
rimodellamento del tessuto osseo è relativamente lento. Le lamelle dell’osteone 
sono disposte concentricamente al canale di Havers: quella più interna è di più 
recente deposizione, mentre all’esterno l’osteone è delimitato da una linea 
frastagliata, detta linea cementante di Ebner, rifrangente e più mineralizzata (Figg. 
1.15 e 1.16). 
 
 
Fig. 1.15 Tessuto osseo compatto: si apprezzano i canali vascolari di Havers e di Volkmann, 
lacune e canalicoli ossei che appaiono nere sullo sfondo chiaro della matrice ossea mineralizzata 
(Dip. Anatomia, Istologia e Medicina Legale, Prof. Daniele Bani, Firenze) 
 




Fig. 1.16 Tessuto lamellare osteonico: le lamelle sono disposte concentricamente al canale di 
Havers a formare gli osteoni. Tra osteoni contigui sono evidenti le lamelle della breccia ossea 
(Dip. Anatomia, Istologia e Medicina Legale, Prof. Daniele Bani, Firenze) 
 
Nell’ambito di ogni lamella, le fibre collagene hanno decorso parallelo e 
l’andamento del collagene di una lamella è quasi ortogonale a quello della lamella 
vicina. Gli osteociti e le rispettive lacune possono avere sede inter o intralamellare 
ed hanno forma ellissoidale con il diametro maggiore parallelo alle fibre 
collagene; quello intermedio è invece parallelo alla superficie delle lamelle che 
delimitano la lacuna, mentre quello minore è perpendicolare alle lamelle. 
Dalle lacune ossee si dipartono canalicoli orientati in varie direzioni; quelli che si 
spingono fra le lamelle sono pochi, uniformi e terminano a fondo cieco, mentre i 
canalicoli che attraversano le lamelle sono lunghi, ramificati e anastomizzati con 
quelli provenienti da altre lacune. I canalicoli che si dipartono dalle lacune più 
profonde si aprono frequentemente ad imbuto nel canale di Havers, mentre quelli 
delle lacune più esterne, di norma, sono ricorrenti. Nell’insieme il sistema delle 
lacune e dei canalicoli, contenenti osteociti e rispettivi prolungamenti, è quindi 
ampiamente intercomunicante e in stretto rapporto anche con i vasi che decorrono 
nel canale di Havers. Questa disposizione garantisce da un lato possibilità di 
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scambi metabolici per tutti gli osteociti, dall’altro rappresenta un fattore limitante 
lo spessore della parete dell’osteone, in quanto il metabolismo degli elementi più 
periferici si realizza tramite il sistema delle lacune e dei canalicoli e gli scambi 
con i vasi che decorrono nel canale di Havers sono quindi solo indiretti. Le 
lamelle del sistema interstiziale colmano gli spazi interposti fra gli osteoni; sono 
tendenzialmente parallele tra di loro nell’ambito di ogni interstizio, ma sono 
disposte alquanto diversamente in differenti sistemi interstiziali. 
Sulla superficie esterna e su quella interna della diafisi sono invece presenti 
rispettivamente le lamelle circonferenziali subperiostali e subendostali. Le prime 
sono spesso attraversate perpendicolarmente o obliquamente da fibre collagene di 
Sharpey. 
Il grado di mineralizzazione del tessuto osseo è alquanto variabile e, di norma, nel 
tessuto osseo compatto le lamelle interstiziali, che sono le più vecchie, sono anche 
le più mineralizzate. 
 
Il periostio e l’endostio 
Il periostio è una membrana connettivale riccamente vascolarizzata tenacemente 
adesa alle ossa, ad eccezione delle superfici articolari e delle zone di inserzione 
dei tendini e dei legamenti. 
Istologicamente si distinguono due strati: uno esterno, fibroso e compatto, povero 
di cellule ma ricco di vasi, ed uno strato profondo più lasso, ricco di cellule e 
contenente fibre elastiche e un’estesa rete capillare. 
Lo strato profondo mostra considerevoli variazioni a seconda dello stato 
funzionale dell’osso: durante lo sviluppo fetale e postnatale, e nel corso di 
processi riparativi di fratture, si riscontra sulla sua superficie interna, al limite col 
tessuto osseo, uno strato di osteoblasti in attiva proliferazione e con proprietà 
osteogeniche. 
Nell’adulto, gli osteoblasti assumono forma fusata e risultano indistinguibili dai 
fibroblasti circostanti; il loro stato di quiescenza non è pero definitivo perché in 
caso di lesioni le cellule riacquistano la loro potenzialità osteoformativa, 
assumono nuovamente le caratteristiche peculiari ed elaborano sostanza ossea. I 
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vasi sanguigni dello strato esterno del periostio attraversano lo strato profondo, 
penetrano nei canali di Volkmann e quindi in quelli di Havers, risolvendosi in una 
ricca rete capillare.  
Grossi fasci di fibre collagene, le fibre di Sharpey, derivanti dallo strato esterno 
del periostio, penetrano perpendicolarmente od obliquamente nelle lamelle del 
sistema circonferenziale e dei sistemi interstiziale più esterni, ancorando il 
periostio all’osso. Queste contribuiscono, insieme ai vasi sanguigni periostali, ad 
ancorare saldamente il periostio al sottostante osso e sono parzialmente in 
continuità con i tendini ed i legamenti a livello della loro inserzione (Buckwalter e 
Cooper, 1897). 
L’endostio è una sottile lamina di cellule pavimentose che riveste le cavità 
midollari, sia nella diafisi delle ossa lunghe, sia nell’osso spugnoso, nonché nei 
canali di Havers e di Volkmann. 
E’ formato da un singolo strato di osteoblasti che, durante lo sviluppo e la 
crescita, sono attivi con funzione osteoformativa, successivamente si trasformano 
in osteoblasti quiescienti o cellule osteoprogenitrci con potenzialità osteogeniche 
nell’adulto. 
 
Il midollo osseo 
E’ un tessuto connettivo molle, che occupa la cavità midollare delle ossa lunghe, i 
canali centrali osteonici di diametro maggiore e gli spazi intertrabecolari dell’osso 
spugnoso. E’ formato da un delicato tessuto connettivo reticolare, nelle cui maglie 
sono contenuti vari tipi di cellule. Si distinguono due varietà di midollo osseo: 
rosso e giallo. 
Il midollo osseo rosso è l’unico tipo di midollo presente nel feto e nel bambino; 
nell’individuo adulto è contenuto esclusivamente nelle vertebre, nello sterno, nelle 
coste, nelle ossa craniche e nelle epifisi delle ossa lunghe. Esso è il principale 
organo emopoietico dell’adulto. Durante il periodo di accrescimento scheletrico, il 
midollo rosso partecipa anche ai processi osteogenetici, fornendo gli osteoblasti 
necessari allo sviluppo delle ossa. 
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Il midollo osseo giallo è formato principalmente da cellule adipose, che hanno 
gradualmente rimpiazzato gli altri elementi emopoietici. Stimoli adeguati sono in 
grado di trasformare il midollo giallo in midollo rosso, emopoieticamente attivo. 
 
1.3 L’ossificazione 
Nelle sedi destinate alla formazione di tessuto osseo, si osserva una proliferazione 
delle cellule mesenchimali, cui segue un loro addensamento e la formazione di un 
blastema, che può a sua volta evolvere verso un’ossificazione diretta o una 
indiretta. 
 
L’ossificazione diretta o intramembranosa 
E’ tipica delle ossa piatte della volta cranica, della mandibola e della clavicola. 
Deriva da un connettivo ricco di vasi e fibre da cui si differenziano cellule 
osteoprogenitrici che si riuniscono in gruppo, aumentano di volume e assumono 
tutte le caratteristiche ultrastrutturali e istologiche degli osteoblasti. Esse 
presentano brevi e numerosi prolungamenti rivolti verso l’osteoide, in cui viene 
deposta la matrice. In questi primi centri di ossificazione si formano trabecole 
irregolari, fra le quali permangono ampi spazi contenenti il mesenchima, in parte 
ad evoluzione mieloide (Fig. 1.17). 
 




Fig. 1.17 Ossificazione intramembranosa: si nota una trabecola di osso neoformato a cui sono 
apposti numerosi osteoblasti riuniti in filiere (Dip. Anatomia, Istologia e Medicina Legale, Prof. 
Daniele Bani, Firenze) 
 
Lungo la superficie di queste trabecole si dispongono gli osteoblasti e nella 
matrice preossea si depositano sali di calcio. Il tessuto osseo neoformato risulta 
del tipo a fibre intrecciate. Gli osteoblasti, inglobati nell’osteoide che va incontro 
a mineralizzazione, diventano osteociti. Gli spazi tra le trabecole si riducono per 
apposizione centripeta di nuova matrice ossea, diventano canali attraversati da 
vasi e si formano così gli osteoni primari. Questi vengono riassorbiti dagli 
osteoclasti e nelle cavità secondarie così scavate viene deposto tessuto osseo di 
tipo lamellare. Progressivamente il centro di ossificazione si estende radialmente 
fino al termine dell’accrescimento e, in sedi ben definite, parte del tessuto già 
costituito viene nuovamente riassorbito dagli osteoclasti. L’insieme coordinato di 
questi fenomeni di sintesi ed erosione garantisce sia l’accrescimento, sia il 
rimodellamento della forma definitiva dell’osso. 
Il mesenchima si addensa sulle superfici in via di ossificazione e forma il 
periostio, il cui strato esterno è più ricco in collagene, mentre quello profondo 
contiene numerosi vasi e osteoblasti. 
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Una varietà dell’ossificazione intramembranosa è data dall’ossificazione 
mantellare che ha luogo in prossimità degli abbozzi cartilaginei del corpo della 
mandibola. In questo caso l’ossificazione si svolge in seno ad un blastema 
mesenchimale, lungo un abbozzo guida formato dalla cartilagine ialina di Meckel, 
che funge da induttore. Avvenuta l’ossificazione, l’abbozzo cartilagineo 
regredisce e viene riassorbito; alcune aree cartilaginee tuttavia possono restare 
incluse nell’osso e vanno incontro ad ossificazione endocondrale. 
 
L’ossificazione indiretta o per sostituzione 
Si verifica nella maggior parte dello scheletro e deriva da una cartilagine ialina 
che forma un abbozzo transitorio dei segmenti interessati. Tale ossificazione 
avviene secondo due modalità: quella pericondrale e quella endocondrale. 
Entrambe sono necessarie per la sostituzione dell’abbozzo cartilagineo di un osso 
lungo, mentre nelle ossa brevi l’ossificazione è quasi esclusivamente di tipo 
endocondrale. 
L’ossificazione pericondrale 
Considerando l’abbozzo cartilagineo di un osso lungo, le prime modificazioni si 
verificano nella parte centrale della diafisi. Alla periferia dell’abbozzo, a livello 
della parte profonda del pericondrio si ha un iniziale processo di ossificazione 
intramembranosa: si forma così un anello di tessuto osseo che circoscrive la parte 
centrale della diafisi (osso pericondrale), esternamente al quale è ancora presente 
connettivo fibroso del pericondrio, ormai da considerarsi periostio. 
Contemporaneamente, all’interno dell’abbozzo, i condrociti diventano ipertrofici 
e ricchi di glicogeno.La sostanza intercellulare progressivamente si riduce a sottili 
sepimenti, talora perforati, che calcificano parzialmente. I condrociti, ormai 
murati nella matrice mineralizzata vanno incontro a morte cellulare. Cellule 
dell’avventizia dei vasi che si spingono nell’abbozzo si differenziano in 
condroclasti, che provvedono alla degradazione della matrice cartilaginea e quindi 
alla formazione di cavità che confluiscono progressivamente. 
 
 




Nonostante l’attività dei condroclasti, non tutta la sostanza fondamentale della 
cartilagine viene asportata; i sepimenti calcificati che persistono fungono da base 
per la deposizione di matrice ossea. Residui di cartilagine calcificata rimangono 
inglobati nelle trabecole di tessuto osseo neodeposto, che è di tipo non lamellare a 
fibre intrecciate (Fig. 1.18). 
 
 
Fig. 1.18 Ossificazione endocondrale: centro di ossificazione endocondrale in cui si notano 
trabecole formate da una porzione centrale di matrice cartilaginea calcificata, basofila, rivestita da 
osso fibroso neoformato, acidofilo (Dip. Anatomia, Istologia e Medicina Legale, Prof. Daniele 
Bani, Firenze) 
 
Queste trabecole sono destinate successivamente ad essere erose. Gli spazi tra le 
trabecole (cavità midollari primitive) contengono midollo osseo primitivo, 
formato da vasi, da condroblasti ed osteoblasti, da cellule staminali libere e da 
mesenchima, i cui elementi restano, in parte, indifferenziati ed in parte si 
differenziano in osteoblasti. Successivamente, dalle cellule indifferenziate 
prendono origine anche elementi emopoietici. 
I vasi che si approfondiscono dal periostio in seguito confluiscono in un unico 
tronco, che corrisponderà all’arteria nutritizia dell’osso definitivo e che si 
dicotomizza dando origine a due rami: l’uno con direzione prossimale, l’altro 
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distale. Dalla parte centrale della diafisi, il nucleo di ossificazione endocondrale si 
estende quindi verso le due epifisi, sempre preceduto, a livello cartilagineo, dalle 
modificazioni dei condrociti e della sostanza intercellulare già descritte. 
Nel frattempo, a livello della parte centrale della diafisi, si differenziano 
osteoclasti che provvedono all’erosione del tessuto osseo primario appena deposto 
e, conseguentemente, alla canalizzazione della diafisi stessa in senso divergente. 
Si vengono così a identificare due fronti di ossificazione, uno prossimale e uno 
distale. 
La cartilagine prossima al fronte di ossificazione assume un aspetto peculiare che 
si accentua progressivamente, completandosi quando il fronte di ossificazione 
stesso raggiunge la zona interposta tra diafisi ed epifisi, cioè la metafisi. 
I condrociti della cartilagine metafisaria, più lontani dal fronte di ossificazione, si 
moltiplicano ripetutamente e le cellule figlie si dispongono in colonne 
longitudinali separate da setti di matrice, mentre, fra i singoli condrociti appiattiti, 
vengono deposti solo esili sepimenti trasversali di sostanza intercellulare. Verso il 
fronte di ossificazione, la zona delle cellule in proliferazione si continua con 
quella delle cellule ipertrofiche, anch’esse disposte in colonne parallele all’asse 
della diafisi. La cartilagine di accrescimento è quindi sempre circoscritta da un 
manicotto osseo pericondrale che costringe le cellule derivate dalle numerose 
mitosi ad allinearsi in colonne longitudinali. 
Dall’avventizia dei vasi che provengono dalla diafisi, si differenziano condroclasti 
che erodono la zona delle cellule ipertrofiche della cartilagine metafisaria, 
esercitando un’attività preferenziale sui setti trasversali rispetto a quelli 
longitudinali. Negli spazi che si vengono così a formare si spingono i vasi, dalla 
cui avventizia si differenziano osteoblasti che iniziano a deporre tessuto osseo sui 
residui di matrice cartilaginea calcificata. Il fronte di ossificazione si sposta quindi 
sempre più verso le epifisi, e l’osso si allunga. 
La cartilagine calcificata, incorporata nelle trabecole di tessuto osseo in 
corrispondenza del fronte di ossificazione endocondrale, funge da sistema di 
ancoraggio tra i due tessuti. A questo ruolo provvedono anche le fibre di Sharpey, 
particolarmente numerose in corrispondenza del margine più avanzato dell’osso 
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pericondrale, dove il periostio si continua con il pericondrio dell’epifisi, ancora 
cartilaginea. 
Il tessuto osseo endocondrale e quello pericondrale sono tra di loro separati da 
tracce di cartilagine calcificata; residui di questa rimangono anche inglobati nelle 
trabecole di osso endocondrale e mai in quello pericondrale. 
Anche a livello delle epifisi inizia l’ossificazione, che è tipicamente solo 
endocondrale. Si possono osservare uno o più nuclei di ossificazione, che non 
compaiono contemporaneamente in tutte le ossa e nemmeno nelle due epifisi di un 
medesimo osso. 
Anche nella parte profonda dell’epifisi, la cartilagine ialina va incontro a 
ipertrofia, seguita da degenerazione e morte dei condrociti, riduzione e 
calcificazione della matrice. 
Successivamente, dal pericondrio uno o più vasi si spingono in profondità e 
raggiungono il nucleo di cartilagine calcificata; dalla loro avventizia si 
differenziano condroclasti che ampliano le cavità preesistenti, ed osteoblasti che 
iniziano la deposizione di tessuto osseo primario endocondrale, avvalendosi, come 
substrato, delle trabecole cartilaginee residue. 
Il nucleo di ossificazioen epifisario, completamente circoscritto da cartilagine, si 
accresce radialmente in direzione centrifuga e quindi si spinge sia verso la diafisi, 
sia verso la superficie dell’epifisi (Fig. 1.19). 
 




Fig. 1.19 Ossificazione endocondrale: centro di ossificazione nella zona di transizione tra diafisi 
ed epifisi. Si nota la presenza della cartilagine di coniugazione in cui, procedendo dal versante 
epifisario verso quello diafisario, si riconoscono gli strati della cartilagine a riposo, della 
cartilagine proliferante, della cartilagine ipertrofica, della cartilagine calcificata, e dell’osso 
neoformato (Dip. Anatomia, Istologia e Medicina Legale, Prof. Daniele Bani, Firenze) 
 
Verso la diafisi, il tessuto in via di ossificazione raggiunge col tempo la 
cartilagine di accrescimento; a questo stadio tra diafisi ed epifisi persiste un disco 
di cartilagine destinato a ridursi progressivamente fino ad esaurirsi, per 
abbassamento dell’indice mitotico dei condrociti e per erosione su due versanti. 
Al termine dell’accrescimento la fusione tra epifisi e diafisi si ha quando i vasi 
provenieneti dai due fronti di ossificazione si incontrano e si fondono. 
Verso la superficie dell’epifisi la cartilagine viene sostituita da tessuto osseo in 
tutte le parti non direttamente sottoposte a stimoli meccanici conseguenti a 
movimenti articolari. In queste sedi essa persiste per tutta la vita e diventerà 
cartilagine articolare. 
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Nel frattempo, a livello della diafisi inizia, a partire dalla parte centrale, il 
riassorbimanto dell’osso endocondrale ad opera di osteoclasti e il lume della 
cavità midollare si estende verso le epifisi. L’osso endocondrale si riduce 
progressivamente e, nel corso dell’accrescimento post-natale, persiste solo in 
prossimità della cartilagine metafisaria; quando questa verrà completamente 
sostituita, anch’esso verrà eroso e nell’adulto non ne persisterà più traccia. 
L’ossificazione nelle ossa brevi corrisponde a quelle dell’epifisi delle ossa lunghe 
ed è quindi di tipo endocondrale (De Baat et al, 2005). 
L’ossificazione periostale 
L’incremento del diametro trasversale della diafisi può realizzarsi solo per 
apposizione in quanto il tessuto osseo, a differenza della cartilagine, non è in 
grado di realizzare un accrescimento di tipo interstiziale a causa della 
mineralizzazione della matrice. Tale apposizione si verifica per un processo di 
ossificazione diretta della parte profonda del periostio. Questa procede 
contemporaneamente all’erosione di tessuto osseo primario, precedentemente 
formatosi a livello del canale midollare. Poichè l’entità dell’erosione è minore di 
quella dell’apposizione periostale, l’osso compatto aumenta di spessore e la diafisi 
di diametro; contemporaneamente il canale midollare si amplia. 
L’apposizione di osso periostale si realizza in seguito a proliferazione vascolare e 
a differenziamento di osteoblasti nella parte profonda del periostio; inizialmente 
ciò si traduce nella sintesi di lamelle concentriche alla diafisi che corrispondono 
alle “circonferenziali esterne”. Anche queste sono destinate ad essere 
gradualmente sostituite: osteoclasti che si differenziano a livello della parte 
profonda del periostio vi scavano cavità piuttosto ampie, contenenti vasi e midollo 
osseo. I vasi della parte profonda del periostio formano maglie rettangolari ad asse 
maggiore parallelo a quello della diafisi; incorporati nel tessuto osseo in via di 
formazione, essi mantengono lo stesso orientamento e condizionano la 
disposizione degli osteoni che occuperanno le cavità (prima docce aperte verso 
l’esterno, poi canali) scavate dagli osteoclasti. Dal connettivo che rimane incluso 
in tali cavità si differenziano osteoblasti che, allineati, iniziano ad apporre matrice 
aderente alla parete della cavità stessa. Si forma quindi una prima lamella 
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periferica, cui progressivamente si giustappongono le altre concentriche alla 
prima, deposte da osteoblasti che si differenziano in tempi successivi. La cavità 
quindi si riduce ed i vasi rimangono segregati al centro, nel canale di Havers, 
circoscritto dall’ultima lamella deposta. Gli osteoblasti nel frattempo si sono 
trasformati in osteociti, inglobati nelle lacune. 
Gli osteoni, che sostituiscono gradualmente le lamelle circonferenziali in seno alle 
quali si sono formati, non sono strutture che persistono per tutta la vita, essendo 
continuamente sottoposti ad erosione da parte di osteoclasti. Tale erosione è 
incompleta ed ha per effetto la formazione di cavità che verranno occupate poi da 
nuovi osteoni (secondari). Le lamelle che residuano dopo tale incompleta erosione 
rimangono ad occupare gli spazi fra gli osteoni secondari e costituiscono il 
sistema interstiziale: esse sono quindi le più vecchie e le più mineralizzate. 
Gli osteoni secondari sono istologicamente distinguibili perchè circoscritti dalla 
linea cementante, ad andamento irregolare, che corrisponde al margine delle 
cavità formatesi per erosione prima che iniziasse il loro riempimento per 
deposizione. 
Questo rimaneggiamento osseo non si esaurisce al termine dell’accrescimento 
somatico ma, pur rallentando di intensità, persiste per tutta la vita. In generale 
nell’uomo si forma, nella terza decade di vita, un complicato sistema di lamelle 
interstiziali dovuto alla degradazione incompleta di osteoni preesistenti, mentre le 
lamelle circonferenziali esterne e interne tendono a persistere solo in superfici 
limitate. A tarda età la morfologia degli osteoni è più regolare che nel giovane e i 
processi regressivi prevalgono su quelli plastici, per cui si instaura una 
osteoporosi senile; lo spessore della compatta delle ossa lunghe si riduce, il lume 
dei canali di Havers aumenta e le cavità che si formano per erosione sono colmate 
solo incompletamente da poche lamelle neodeposte (Rosati, 1992). 
 
1.4 Il processo di mineralizzazione della matrice 
I meccanismi che regolano i processi di mineralizzazione sono alquanto 
eterogenei e in parte ancora sconosciuti. Sono state proposte varie teorie per 
spiegare il processo di calcificazione. Quelle attualmente più accreditate si 
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riferiscono sostanzialmente a due diversi meccanismi: l’uno presuppone che, a 
livello delle matrici che andrebbero incontro a mineralizzazione, si verifichi un 
aumento locale della concentrazione dei diversi ioni, con conseguente loro 
precipitazione; l’altro presuppone la presenza, nella componente organica della 
matrice, di una sostanza o di un complesso di sostanze che avrebbero il ruolo di 
fattori di nucleazione per la cristallizzazione di sali minerali. Quest’ultima 
modalità riscuote attualmente sempre più conferme sperimentali (Rosati, 1992). 
Il primo gruppo di ipotesi si basa sull’osservazione che, in corrispondenza delle 
matrici calcificanti, è sempre agevolmente dimostrabile la presenza di fosfatasi 
alcalina, un enzima che determinerebbe la liberazione dagli esteri fosforici 
presenti nel tessuto, di radicali fosforici i quali, combinandosi con gli ioni calcio, 
precipiterebbero come fosfati di calcio nella matrice. Questa ipotesi presuppone 
ovviamente che nella sostanza intercellulare siano presenti esteri fosforici, 
aggredibili dalla fosfatasi alcalina, in concentrazione sufficiente per garantire 
anche quantitativamente la mineralizzazione del tessuto, ma ciò non si verifica né 
per la cartilagine, né per l’osso. Inoltre, un’intensa attività fosfatasica alcalina è 
dimostrabile anche in tessuti non calcificanti ed è stato dimostrato che la matrice 
cartilaginea ed ossea possono calcificare anche dopo inattivazione di tale enzima. 
Tenendo conto di queste contraddizioni, è stata suggerita la possibilità di un 
sinergismo funzionale fra l’attività fosfatasica alcalina ed un fattore locale, nel 
determinare la calcificazione. E’ stata presa in considerazione la possibilità che i 
primi nuclei minerali si formino in rapporto al collagene, ai mucopolisaccaridi o a 
lipoproteine. Alle fibre collagene con periodo di 64 nm è stata data molta 
importanza sulla base di dati sperimentali che dimostrano la loro capacità di 
nucleare cristalli di idrossiapatite in vitro e della tendenza che questi anno, almeno 
nel tessuto osseo, a depositarsi in corrispondenza di definite bande del periodo 
(Glimcher, 1987; Boskey e Posner, 1984; Weiner,1986). 
Tuttavia nella cartilagine metafisaria le fibre collagene sono sottili, prive di 
periodo e relativamente scarse; inoltre si riducono drasticamente proprio in 
corrispondenza delle zone delle cellule ipertrofiche dove inizia la calcificazione e 
dove non è rilevabile, in rapporto alle fibre collagene, alcun orientamento 
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preferenziale dei cristalli, i quali invece si formano e si accrescono nella matrice 
amorfa interfibrillare. 
L’attenzione è stata quindi polarizzata su quest’ultima e, a questo proposito, è 
risultato particolarmente interessante il reperto di strutture filamentose diverse dal 
collagene nelle aree calcificate, denominate filamenti assili. Tali filamenti sono 
dimostrabili solo dopo completa decalcificazioen ed hanno morfologia molto 
simile a quella dei cristalli preesistenti alla decalcificazione stessa. I filamenti 
assili risulterebbero costituiti da proteine, cui è associata una componente 
polisaccaridica. Si ritiene che tali macromolecole, per la loro elevata affinità per 
gli ioni calcio, possano interagire con questi formando dei complessi costituiti da 
sostanze organiche e inorganiche, complessi che fungono da primo nucleo di 
cristallizzazione e che si accrescono per apposizione di altri minerali. Tuttavia, 
l’iniziale deposizione di sali di calcio si riscontra, sia nella cartilagine che nel 
tessuto osseo, a livello di strutture di origine cellulare ma dislocate nella matrice: i 
globuli calcificanti, la cui composizione suggerisce un loro possibile ruolo di 
regolatori locali della concentrazione ionica e, in particolare, dei fosfati. 
Poiché i globuli sono strutture di origine cellulare, è chiaro che le cellule dei 
tessuti calcificanti hanno un ruolo determinante nel processo di mineralizzazione 
della matrice, anche se esse non sono la sede dell’iniziale deposizione di cristalli, 
ma svolgono solo, da un lato, il ruolo di regolazione della concentrazione ionica, 
dall’altro, quello di fornire e/o opportunamente modificare sostanze organiche 
extracellulari di determinante importanza nelle fasi iniziali del processo. I 
filamenti assili costituirebbero le strutture organiche della matrice in 
corrispondenza delle quali si verifica una prima precipitazione di sali, in 
conseguenza della quale si formano complessi organico-inorganici. Questa fase 
iniziale è probabilmente uguale per tutti i tessuti che calcificano. 
L’ulteriore evoluzione del complesso comporta la coalescenza delle strutture 
mineralizzate e questa seconda fase è invece differente a seconda del tessuto 
interessato; nella matrice ossea la mineralizzazione si estende alle fibre collagene, 
in un primo tempo, in corrispondenza di definite bande del periodo, 
successivamente dovunque (Huang et al, 2007). 
Il tessuto osseo 
___________________________________________________________________________________________________ 
 42 
Il ruolo del collagene è quindi secondario nel tempo ed è importante solo nel caso 
del tessuto osseo. 
Si può concludere sottolinenando il fatto che il processo di mineralizzazione, 
ancora in larga parte poco conosciuto, comporta comunque una successione di 
eventi coordinati e tra loro in equilibrio. Le cellule e i vari costituenti della 
matrice organica partecipano, nei singoli tessuti, a tale complicato e delicato 
meccanismo, nell’ambito del quale ognuno di essi svolge un ruolo di primo piano; 
infatti se esso risulta anche solo in parte alterato, l’intero processo è gravemente 
compromesso (Rosati, 1992). 
 
1.5 Il rimodellamento osseo 
Gli osteoblasti e gli osteoclasti hanno una funzione coordinata e sono considerati 
l’unità funzionale dell’osso, conosciuta come “unità multicellulare di 
base”(BMUs). Attraverso distruzione e neodeposizione ossea, lo scheletro si 
rinnova, comportando mutamenti nell’architettura e nella struttura delle ossa. 
Durante l’accrescimento, il raggio di curvatura delle ossa piatte, ad esempio, 
aumenta in relazione diretta all’incremento in volume dell’encefalo, mentre nelle 
ossa lunghe l’accrescimento secondo i tre diametri implica l’esigenza di rettifiche 
della morfologia originale sia a livello della diafisi, che dell’epifisi. 
Tale rimodellamento osseo, se pur in grado ridotto, persiste per tutta la vita. 
Infatti, pur essendo geneticamente condizionata, la forma di un osso può subire 
modificazioni in conseguenza a vari stimoli, ad esempio meccanici. Il picco della 
massa ossea viene raggiunto nella prima età adulta, e a questo punto circa il 5-
10% dello scheletro viene ricambiato o rimodellato annualmente e la quantità di 
osso formato e riassorbito dalle unità multicellulari di base è in equilibrio. E’ stato 
dimostrato che un relativo incremento delle sollecitazioni meccaniche si traduce 
in una più spiccata neodeposizione di tessuto osseo, che viene invece più 
intensamente riassorbito nelle sedi non sottoposte a carico. Poiché le cellule del 
tessuto osseo sono inglobate e protette da una matrice mineralizzata, è un po’ 
difficile comprendere come le sollecitazioni meccaniche possano modularne 
l’attività. E’ stata avanzata l’ipotesi per cui la matrice ossea, se deformata, abbia 
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potere piezoelettrico, cioè produca correnti a basso voltaggio che fungerebbero da 
segnale per stimolare o inibire l’attività degli osteoblasti e degli osteoclasti. Lo 
stesso orientamento delle fibre collagene sembra condizionato dalla direzione dei 
campi elettrici che si vengono ad instaurare localmente (Rosati, 1992). 
Nella formazione e mantenimento del sistema scheletrico, all’osteoblasto è 
deputata una gran parte del controllo locale in quanto non solo produce matrice 
ossea, ma possiede anche un importante ruolo di controllo sull’attività 
osteoclastica. Molti degli stimoli primari di riassorbimento osseo, come il 
paratormone, la proteina correlata al paratormone, l’interleuchina-1, 
l’interleuchina-6 ed il fattore di necrosi tumorale beta (TNF-β) hanno scarso o 
nessun effetto diretto sugli osteoclasti. L’osteoblasta, invece, possiede recettori 
per queste sostanze ed esistono evidenze che, ricevendo il segnale appropriato, 
questa cellula rilasci un mediatore solubile in grado di indurre riassorbimento 
osseo osteoclastico (Rodan et al, 1990). Le citochine ed i fattori di crescita, 
specialmente il fattore di crescita trasformante beta (TGF-β) rilasciato dalla 
matrice durante la digestione, agisce come un sistema di controllo negativo dando 
inizio alla sintesi e deposizione di osso neoformato nella lacuna di riassorbimento 
da parte degli osteoblasti (Pfeilschifter et al, 1988). In questo modo, la formazione 
e il riassorbimento dell’osso sono correlati sia spazialmente, sia temporalmente e 
possono essere controllati da fattori sistemici e locali. Nella figura 1.20 sono 
riassunte le azioni delle varie citochine su osteoclasti e osteoblasti. 
 
 
Fig. 1.20 Fattori agenti sulle cellule ossee 
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Metodi di valutazione del turnover osseo 
La neoformazione e la distruzione ossea possono essere misurate in termini di 
“tasso di turnover osseo”, tramite un’analisi del sangue e delle urine che identifica 
la presenza di specifici “markers del rimodellamento osseo”, tra cui bisogna 
ricordare l’osteocalcina, i peptidi di estensione del procollagene e altri enzimi e 
proteine tissutali, secreti dagli osteoblasti e dagli osteoclasti (Garnero e Delmas, 
1998). 
Questi markers, rilevabili nel siero e nelle urine, sono studiati per essere meglio 
applicati in campo clinico, ad esempio nella diagnosi di metastasi ossee e nel 
monitoraggio del loro trattamento terapeutico (Fontana e Delmas, 2000; Demers 
et al., 2000). 
Alcuni, quando presenti, indicano uno stato di neoapposizione, altri rivelano, 
invece, una condizione di riassorbimento osseo (Fig. 1.21). 
 
 
Fig. 1.21 Sostanze associate al rimodellamento dell'osseo rilevabili dall'analisi del sangue e delle 
urine (Gruppo italiano per lo studio dei bifosfonati, Prof. Silvano Adami) 
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Sono più di venti, attualmente, i markers esistenti; ad esempio, le fosfatasi 
alcaline totali e quelle ossee, il PINP (procollagen type I N pro peptide), il PICP 
(procollagen type I C pro peptide) e OC (osteocalcina) vengono utilizzate per 
individuare uno stato di neoformazione ossea, mentre PYD (piridinolina), NTX 
(N-terminal cross-linking telo peptide of type I collagen), CTX (terminal cross-
linking telo peptide of type I collagen) e BSP (sialoproteine ossee) uno stato di 
riassorbimento del tessuto scheletrico. 
 
1.6 L’omeostasi scheletrica e minerale 
Con il termine “omeostasi scheletrica” viene indicato l’equilibrio che, per tutta la 
durata della vita, si instaura tra la struttura e l’architettura dell’osso da un lato ed 
eventuali variazioni delle sollecitazioni meccaniche dall’altro. 
Inoltre, la plasticità del tessuto osseo, nel quale è immagazzinata una grande 
quantità di sali minerali, lo rende atto a cedere o accumulare sostanze inorganiche 
in modo da mantenere la loro concentrazione ematica costante. Il tessuto osseo, 
quindi, partecipa attivamente a quel delicato ed importantissimo equilibrio 
conosciuto come omeostasi minerale. 
L’omeostasi minerale è regolata per via endocrina dal paratormone, dall’1,25-
diidrossicolecalciferolo (che inducono incremento di calcemia) e dalla calcitonina, 
ad azione ipocalcemizzante. Il paratormone attiva i recettori sugli osteoblasti, 
sopprimendo la formazione di matrice ed iniziando la formazione e la secrezione 
del ligando dell’osteoprotegerina (OPGL) e del fattore stimolante gli osteoclasti 
da parte degli osteoblasti. Questi fattori inducono la formazione di osteoclasti e 
stimolano quelli quiescenti a riprendere l’attività, determinando riassorbimento 
osseo e rilascio di ioni calcio. 
Anche le cellule parafollicolari della tiroide sono sensibili al livello plasmatico del 
calcio. Quando questo si innalza, le cellule secernono calcitonina che si lega ai 
recettori degli osteoclasti, inducendo l’inibizione della loro attività.  
L’ormone della crescita, somatotropina, prodotto delle cellule del lobo anteriore 
dell’ipofisi, influenza lo sviluppo osseo, tramite le somatomedine, stimolando in 
particolare le piastre epifisarie. Altri fattori addizionali sono coinvolti nel 
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metabolismo dell’osso e sono: l’interleuchina-1, che è rilasciata dagli osteoblasti 
ed attiva i precursori degli osteoclasti a proliferare; ha anche un ruolo indiretto 
nella stimolazione degli osteoclasti; il fattore di necrosi tumorale, che è rilasciato 
dai macrofagi attivati ed agisce in modo molto simile all’inetrleuchina-1; il 
fattore-1 stimolante le colonie che è rilasciato dalle cellule stromali del midollo 
osseo ed induce la formazione degli osteoclasti; l’osteoprotegerina che inibisce la 
differenziazione degli osteoclasti; l’interleuchina-6 che è rilasciata da varie cellule 
dell’osso, specialmente dagli osteoclasti, stimolandone la proliferazione; 
l’interferone-gamma che è rilasciato dai linfociti T ed inibisce la differenziazione 
dei precursori degli osteoclasti in osteoblasti; il TGF-beta che è liberato dalla 
matrice ossea, induce gli osteoblasti a produrre nuova matrice stimolandone anche 
il processo di mineralizzazione. Il TGF-beta inibisce, inoltre, la proliferazione dei 
precursori degli osteoclasti ed il loro differenziamento in osteoclasti maturi 
(Vaananen, 1993; Doktorov et al., 1991). 
Anche in condizioni fisiologiche l’osso è quotidianamente sottoposto all’alterna 
prevalenza dell’attività di questi ormoni, non fosse altro che per far fronte alle 
variazioni nictemeriali della calcemia o a quelle conseguenti a gravidanza o 
allattamento. 
Le superfici di matrice mineralizzata sottoposte a modificazioni più o meno 
continue sono quelle direttamente o indirettamente in rapporto con i vasi e, 
precisamente, il periostio, l’endostio, la parete limitante i canali di Havers 
dell’osteone e gli spazi midollari del tessuto osseo spugnoso e la parete delle 
lacune e dei canalicoli. Sui primi due tipi di superfici si esercita l’attività degli 
osteoblasti e degli osteoclasti che è coinvolta nell’omeostasi sia scheletrica che 
minerale e che è ormono-dipendente e regolata anche da variazioni di carico. Nel 
caso in cui l’attività di tali elementi si espilchi in corrispondenza del periostio e 
dell’endostio si ha, per conseguenza, una modificazione della forma delle ossa 
(rimodellamento tipico del periostio di accrescimento), mentre quando si realizza 
a livello dei canali di Havers o degli spazi midollari, determina cambiamenti nella 
struttura microscopica del tessuto (rimaneggiamento). 
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L’eventuale azione osteolitica e/o osteoplastica che gli osteociti potrebbero invece 
esercitare sulla matrice inorganica non comporta variazioni vistose 
nell’architettura e nella struttura del tessuto, ma solo nelle dimensioni delle lacune 
e dei canalicoli. Questo processo viene indicato con il termine 
“minirimaneggiamento” osteocitario, il cui ruolo sarebbe quello di contribuire 
all’omeostasi minerale, per realizzare la quale gli osteociti hanno a disposizione 
una superficie di scambio con la matrice molto più estesa degli osteoclasti. Essi 
non sembrano invece partecipare all’omeostasi scheletrica (Rosati, 1992). 
 
1.7 Meccanismi di guarigione del tessuto osseo 
Dal momento in cui le trabecole ossee vengono danneggiate durante la 
preparazione di un sito implantare, esistono molte similitudini tra i processi di 
guarigione di una frattura e quelli dell’osso perimplantare. 
L’osso possiede una capacità particolare di autoriparazione e può ricostituirsi 
completamente riattivando meccanismi che normalmente si verificano solo 
durante l’embriogenesi. Questo processo è costituito da una sequenza strettamente 
regolata che può essere artificiosamente suddivisa in stadi istologici, biochimici e 
biomeccanici che si sovrappongono parzialmente. Il compimento di ogni stadio 
inizia quello successivo, il che viene realizzato mediante un processo dinamico e 
una continua comunicazione tra i vari costituenti. 
Si viene così a creare un’interazione reciproca fra i mediatori solubili, la matrice 
extracellulare e le cellule. 
Immediatamente dopo una ferita, la rottura dei vasi sanguigni provoca la 
formazione di un ematoma, che riempie la rima di frattura e circonda l’area di 
lesione ossea. Possono essere presenti frammenti di osso fratturato, che verranno 
poi riassorbiti. Si instaura uno stato di ipossia e acidosi e si forma il coagulo. 
L’ematoma fornisce anche una rete di fibrina che aiuta a sigillare il sito di frattura 
e allo stesso tempo agisce come trama di supporto alla presenza di cellule 
infiammatorie e alla crescita di fibroblasti e di bottoni vascolari. Simultaneamente 
l’ipossia e l’acidosi stimolano l’azione macrofagica. Inoltre, le piastrine 
degranulate e le cellule infiammatorie in migrazione rilasciano fattore di crescita 
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piastrinico (PDGF), TGF-β e fattore di crescita fibroblastico (FGF) che agiscono 
attivando le cellule osteoprogenitrici nel periostio, nella cavità midollare e nei 
tessuti molli circostanti, oltre a favorire l’angiogenesi. Pertanto, alla fine della 
prima settimana, l’ematoma è in via di organizzazione e il tessuto adiacente viene 
modulato per la produzione di matrice ossea. 
Il callo fusiforme e prevalentemente di tessuto molle (procallo) fornisce un labile 
ancoraggio, ma non una rigidità strutturale in grado di sostenere un carico. Di 
seguito, gli osteoblasti periostali attivati depositano trabecole di osso intrecciato 
orientate perpendicolarmente all’asse corticale, anche nella cavità midollare. Nei 
tessuti molli che circondano la linea di frattura le cellule mesenchimali attivate si 
differenziano in condroblasti con produzione di fibrocartilagine ialina. In una 
frattura non complicata, il tessuto di riparazione raggiunge l’estensione massima 
alla fine della seconda o terza settimana, il che aiuta la stabilizzazione anche senza 
la resistenza necessaria per sostenere il carico. Quando l’osso intrecciato reattivo 
intramidollare e subperiostale raggiunge la cartilagine neoformata lungo la linea 
di frattura, quest’ultima va incontro ad un processo di ossificazione endocondrale. 
In questo modo si forma un callo osseo il quale, dopo la mineralizzazione, 
acquisisce sufficiente consistenza e rigidità per sostenere almeno un carico 
controllato (Rosati, 1992). 





2 BREVE STORIA DELL’IMPLANTOLOGIA 
 
Intorno alla metà degli anni ’60, gli impianti dentari venivano usati in numero 
assai limitato e il design di questi dispositivi era ancestrale se paragonato a quelli 
attuali. Nessun impianto, inoltre, era stato sottoposto a ricerche cliniche che ne 
convalidassero l’efficacia. Sebbene qualche caso clinico di “successo” fosse stato 
riportato all’attenzione dei pochi sostenitori della tecnica, rimanevano limitati i 
casi clinici sufficientemente documentati. 
Durante lo studio sulla microcircolazione vasale nei meccanismi di riparazione 
ossea, Brånemark notò che una struttura in titanio inserita chirurgicamente nella 
tibia di un coniglio si ancorava direttamente e assai tenacemente al tessuto osseo. 
Tali studi portarono alla elaborazione di un protocollo operativo per ottenere 
l’osteointegrazione (Brånemark et al., 1969) e, successivamente, alla 
pubblicazione del primo rapporto clinico (Brånemark et al., 1977). 
Per-Ingvar Brånemark inserì il primo impianto dentario nel 1965 e nei cinque anni 
che seguirono, i suoi risultati clinici furono insoddisfacenti al punto che egli 
stesso ventilò l’ipotesi per cui materiali estranei non potevano funzionare nel 
contesto della cavità orale per diversi motivi, incluso il rischio di infezione. 
I risultati clinici su pazienti trattati con il sistema Brånemark migliorarono durante 
i primi anni ’70, non tanto grazie a parallele ricerche e sperimentazioni animali, 
quanto piuttosto ai tentativi empirici che venivano eseguiti direttamente in fase 
operatoria cambiando alcuni parametri: i tempi di guarigione vennero prolungati, 
gli impianti subirono trasformazioni rilevanti e cambiarono l’approccio chirurgico 
e quello protesico. Si cominciò a parlare timidamente di osteointegrazione senza 
che peraltro il concetto fosse pienamente compreso. 
Fino a quegli anni, i criteri per decretare il successo di un trattamento implantare 
consistevano in una perdita di osso che non superasse un terzo dell’altezza 
dell’impianto e una sua mobilità in tutte le direzioni dello spazio che non fosse 
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superiore a un millimetro: un vero e proprio fallimento se confrontato con le 
esigenze attuali. 
Il primo ricercatore che riuscì a provare chiaramente l’integrazione di un impianto 
nell’osso fu Schroeder che, negli anni ’70, incominciò uno studio totalmente 
svincolato dal team svedese (Schroeder et al, 1978). Usando tecniche innovative 
per sezionare simultaneamente l’osso decalcificato e l’impianto, senza perdere 
preventivamente l’ancoraggio, la sua equipe rilevò, dal punto di vista istologico, 
l’avvenuta integrazione degli impianti in titanio con il tessuto osseo. 
Momento fondamentale fu il 1983, anno in cui Zarb organizzò a Toronto il primo 
importante congresso internazionale sulla osteointegrazione in 
odontostomatologia. I risultati della conferenza vennero pubblicati in un volume 
separato del Journal of Prosthetic Dentistry (Zarb, 1983). Del 1985 è la 
pubblicazione del libro Tissue Integrated Prostheses: Osseointegration in Clinical 
Dentistry dello stesso Zarb, cui va il merito di aver riconosciuto l’importanza 
dell’osteointegrazione e di aver diffuso il messaggio di questa tecnica 
rivoluzionaria destinata a cambiare il corso della storia odontoiatrica negli anni a 
venire. 
Il fenomeno dell’osteointegrazione non interessò esclusivamente il campo 
odontoiatrico, risalgono infatti a quegli anni le prime protesi craniofacciali 
osteointegrate per la sostituzione di parti del volto mancanti. 
Oggi l’osteointegrazione degli impianti dentari, pur essendo una realtà 
clinicamente ben nota e universalmente impiegata, non trova ancora una comune 
spiegazione eziopatogenetica. Per alcuni autori, questo processo è la risultante di 
una sorta di reazione da corpo estraneo maturata dal tessuto osseo nei confronti 
dell’impianto; per altri ricercatori, invece, si tratta di una più complessa risposta 
ossea che varia quantitativamente a seconda del tipo e della ruvidezza superficiale 
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2.1 Stato attuale dell’implantologia orale e sviluppi futuri 
L’implantologia orale si è sviluppata rapidamente. Dallo studio del fenomeno che 
rende possibile funzionalizzare gli impianti con le protesi, l’interesse è stato 
particolarmente focalizzato sulle richieste di ordine pratico come l’estetica, la 
semplicità del trattamento e la velocità di esecuzione dello stesso. Il tempo di 
attesa necessario prima del carico protesico è stato progressivamente ridotto. Le 
caratteristiche di superficie degli impianti sono state studiate e modificate 
profondamente al fine di ottenere i migliori risultati nel minor tempo possibile. 
Tuttavia, i tentativi di raggiungere buoni parametri estetici e una migliore 
ergonomia non sono stati sempre accompagnati da risultati clinici e funzionali 
scientificamente validati. Tutt’ora, impianti con design innovativi e trattamenti di 
superficie moderni vengono immessi sul mercato senza prima essere stati 
sufficientemente sottoposti a test sperimentali di controllo: lo confermano gli studi 
di Albrektsson e Wennebwerg, i quali affermano che le compagnie produttrici di 
impianti cominciano la documentazione sul prodotto solo dopo il loro lancio sul 
mercato e con tempi di osservazione a distanza insoddisfacenti, che raggiungono 
al massimo i tre anni (Albrektsson e Wenneberg, 2004). 
Per quanto riguarda gli sviluppi futuri, alcune previsioni sono già state fatte. 
Diventeranno famosi i cosiddetti “impianti bioattivi”, capaci cioè di stabilire un 
legame chimico con l’osso circostante. I vantaggi derivati saranno innanzitutto la 
rapidità nel raggiungimento di una adeguata osteointegrazione rispetto alla 
modalità biomeccanica (tipica degli impianti odierni). Sono già comparsi in 
letteratura i primi studi relativi alle superfici implantari “biofunzonali” capaci, 
cioè, di incrementare la risposta osteoblastica e quindi l’apposizione di osso 
intorno alla superficie implantare (Germanier et al., 2006). 
Lo sviluppo di nuovi materiali ceramici permetterà ai produttori di sviluppare 
nuovi dispositivi implantari capaci di rispondere alle pressanti esigenze estetiche 
del settore. La comprensione che gli stimoli esterni hanno sulla funzionalità 
cellulare porterà magari allo sviluppo di nuovi trattamenti di natura elettrica ed 
elettromagnetica. Gli attuali innesti ossei e mucosi cadranno rovinosamente di 
fronte alla rigenerazione tissutale mediata dalle future tecniche bioingegneristiche. 
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Nuovi dispositivi diagnostici e tecniche operative all’avanguardia aiuteranno, 








L’osteointegrazione (dal greco osteon = osso  e dal latino integratio = 
accrescimento, rinnovamento) è una scienza di confine, che spesso travalica per 
l’essenza ed i contenuti materie di altre specialità, sconfinando dalla medicina, 
alla bioingegneria, alla biomeccanica, chimica, fisica e biologia. Per queste sue 
caratteristiche essa è in grado di ispirare allo studioso una molteplice varietà di 
idee di lavoro (Piattelli et al, 1996). 
Presupposto fondamentale per il successo della terapia implanto-protesica è 
l’osteointegrazione. La ricerca e l’applicazione clinica hanno prodotto negli anni 
due distinte definizioni di osteointegrazione; una di natura istologica, l’altra 
clinica. La prima descrive l’osteointegrazione come l’acquisizione di un contatto 
diretto tra osso e impianto, senza che, a livello di risoluzione di un microscopio 
ottico, risulti evidente l’interposizione di tessuto molle. Dal momento che il 
riscontro istologico è possibile solo nel limite in cui si decida di sacrificare 
l’impianto, la definizione clinica, empirica ma certamente più realistica, descrive 
l’osteointegrazione come un processo grazie al quale si ottiene nell’osso una 
fissazione rigida e clinicamente asintomatica di materiale alloplastico, mantenuta 
durante il carico funzionale. 
Le pubblicazioni dei primi risultati a lungo termine sulla sopravvivenza degli 
impianti hanno tuttavia messo in evidenza che l’osteointegrazione rappresenta un 
processo reversibile e che tanto la mancata acquisizione di un contatto diretto tra 
osso e impianto quanto la perdita di questo contatto possono portare al fallimento 
della terapia. 
Naturalmente, l’osteointegrazione è un fenomeno legato al tempo. Johansson e 
Albrektsson hanno dimostrato che, durante le prime 3-4 settimane 
dall’inserimento di un impianto, non vi erano tracce di una corretta 




osso a diretto contatto con l’impianto e un chiaro aumento della resistenza alla 
forza di torsione (Johansson e Albrektsson,1987). 
Anche se, una volta stabilizzata, l’interfaccia osteointegrata è relativamente 
resistente, non è certo indifferente a vari tipi di altri stimoli. Mentre il letto di 
guarigione attorno all’impianto è molto sensibile all’irradiazione o ai danni 
provocati dal calore, una volta che l’osteointegrazione è avvenuta, sembra che gli 
stessi livelli traumatici non condizionino tale legame. Prolungate situazioni 
avverse possono tuttavia comportare la rottura dell’osteointegrazione e, di 
conseguenza, l’insuccesso dell’impianto. Il sovraccarico offre un buon esempio: 
esso pregiudica l’osteointegrazione durante i primi mesi dopo l’inserimento 
dell’impianto perchè i movimenti interfacciali stimolano la formazione di tessuto 
molle nell’interfaccia. Però, una volta osteointegrata, l’interfaccia può portare 
carichi occasionalmente forti. Un continuo sovraccarico degli impianti 
osteointegrati può causare comunque dei micromivimenti e conseguente 
riassorbimento osseo. Con il persistere di tale situazione, il continuo 
riassorbimento osseo può causare l’aumento di micromovimenti e, infine, il 
fallimento dell’impianto. 
 
3.1 Brånemark e l’osteointegrazione 
Osteointegrazione è un termine originariamente coniato da Brånemark nel 1969 
(Brånemark et al, 1969). Sebbene fosse chiaro che si trattasse di un contatto 
diretto tra osso e impianto, la definizione del temine rimase poco chiara. A che 
livello di risoluzione si intendeva la natura diretta del contatto? Osteointegrazione 
significava un contatto osso-impianto (BIC bone to implant contact) del 100% 
lungo tutta la circonferenza dell’impianto oppure era ammessa l’interposizione di 
un certo grado di tessuto molle; e se così fosse quanto tessuto molle poteva 
circondare l’impianto senza minarne l’osteointegrazione? Qual era poi il 
meccanismo di ancoraggio dell’osso all’impianto? Inoltre, se lo stato di 
osteointegrazione per un impianto dipendeva da criteri di valutazione istologici, 
come sarebbe stato possibile decidere in condizioni cliniche se un impianto era o 




3.2 Zarb e l’osteointegrazione 
Queste domande vennero affrontate nei primi anni ’90 da George Zarb quando 
questi si trovava presso l’Università Svedese di Göteborg in qualità di visiting 
professor. Una nuova definizione di osteointegrazione emerse: “processo grazie al 
quale si ottiene e si mantiene nell’osso una fissazione rigida, clinicamente 
asintomatica, di materiale alloplastico durante il carico funzionale” (Zarb e 
Albrektsson, 1991). 
Parametri fondamentali per considerare come successo un impianto osteointegrato 
erano, secondo Albrektsson e coll: 
- L’impianto testato clinicamente deve risultare immobile 
- La radiografia non deve dimostrare alcuna evidente radiotrasparenza 
periimplantare 
- La perdita ossea non deve essere superiore agli 0,2 mm annualmente dopo 
il primo anno di utilizzo dell’impianto 
- Il comportamento di ogni singolo impianto deve essere caratterizzato 
dall’assenza di segni o sintomi persistenti e/o irreversibili come il dolore, 
infezioni, neuropatie, parestesie o lesioni del canale mandibolare 
- Percentuale a cinque anni dell’85% e a dieci anni dell’80%, come criterio 
minimo di successo (Albrektsson et al, 1986) 
Il concetto di “fissazione rigida” conferiva alla definizione una valenza di natura 
clinica con la quale i professionisti potevano confrontarsi con un test poco 
elegante ma funzionale che stabiliva la fissità del dispositivo tramite l’uso di 
pinzette chirurgiche. 
 
La stabilità primaria dell’impianto 
Per valutare l’interfaccia osso–impianto e la stabilità dell’impianto stesso, 
presupposto fondamentale per il raggiungimento dell’osteointegrazione, sono stati 
sviluppati diversi metodi sperimentali e clinici. Tra questi, forse il più interessante 
è quello proposto da Meredith nel 1997 che consiste nell’analisi della frequenza di 
risonanza (Meredith, 1997). Tale esame risulta essere non invasivo e di semplice 




un carico di flessione minimale, il tipo più pertinente di carico funzionale 
applicato clinicamente. La tecnica utilizza un trasduttore ad “L” attaccato 
all’impianto o al pilastro. Usando un analizzatore di reazione di frequenza, un 
personal computer e un software specializzato, si eccita il raggio del trasduttore su 
una gamma di frequenza (tipicamente da 5 a 15 KHz), si misura la sua risposta e 
si registra la frequenza di risonanza (RF) del sistema. 
La RF viene determinata in base a due parametri: il grado di rigidità all’interfaccia 
impianto–osso e il livello di osso che circonda il trasduttore. Dato che la rigidità 
dei componenti dell’impianto e il trasduttore sono costanti, diventa determinante 
la rigidità dell’interfaccia impianto–tessuto. Se la rigidità dell’interfaccia 
impianto–tessuto è alta, la RF sarà alta, il che indica anche alta stabilità 
dell’impianto. 
 
3.3 Le fasi dell’osteointegrazione 
Subito dopo la preparazione di un sito implantare, l’osso, che risulta essere 
estremamente vascolarizzato, si riempie di sangue e comincia a formarsi un 
coagulo. Questo costituisce l’ambiente nel quale viene posizionato l’impianto 
(Sennerby et al, 1993). 
Due fenomeni possono verificarsi: si può immaginare che del nuovo osso si formi 
a partire dalle pareti ossee del sito preparato, definendo il processo di 
“osteogenesi a distanza”; oppure si può immaginare che l’osso venga depositato 
direttamente sulla superficie implantare, definendo il processo di “osteogenesi per 
contatto”. 
Le componenti principali che intervengono in ognuno di questi due fenomeni 
sono rappresentate dalle cellule dell’osso, dalle componenti del coagulo ematico 
in via di risoluzione, inclusi i vasi sanguigni neoformati nel processo di 
angiogenesi, e dalla superficie dell’impianto. 
 
Osteogenesi a distanza 
Nell’osteogenesi a distanza si può riconoscere una popolazione di potenziali 




implantare. Queste cambiano forma e dimensione e diventano osteoblasti 
polarizzati e cominciano a secernere matrice ossea. La formazione di nuovi vasi 
sanguigni in questa fase è importantissima perchè l’attività cellulare è subordinata 
all’apporto ematico. A mano a mano che la nuova matrice ossea viene deposta, 
alcune cellule vi rimangono intrappolate. Queste cellule mantengono connessioni 
con l’ambiente circostante e con le cellule vicine mediante collegamenti cellulari 
passanti attraverso canalicoli ossei. Le cellule che vengono inglobate nella matrice 
sono rimpiazzate immediatamente da nuovi elementi osteoblastici così da 
mantenere una certa continuità nella deposizione ossea attorno all’impianto, che 
tuttavia resterà separato dall’osso da un fronte di cellule osteoblastiche. 
 
Osteogenesi per contatto 
Gli stessi eventi descritti sopra sono applicabili nel caso dell’osteogenesi per 
contatto, in quest’ultimo caso, tuttavia, le cellule osteogeniche cominciano la loro 
deposizione ossea a partire dalla superficie implantare che viene ricoperta 
inizialmente dalla cosiddetta linea cementizia, visibile anche nei siti di 
rimodellamento osseo e in quelli di separazione tra osso vecchio e neoformato e 
conosciuta anche come calcified collagen free matrix. Le cellule osteoblastiche 
cominciano a secernere collagene e matrice extracellulare mineralizzata, 
all’interno della quale rimangono intrappolati gli osteociti. Nell’osteogenesi per 
contatto l’interfaccia finale sarà costituita da osso a diretto contatto con la 
superficie implantare. 
 
Come nella riparazione di un difetto o di una frattura, dopo il posizionamento 
dell’impianto le cellule staminali infiammatorie e mesenchimali migrano dai vasi 
adiacenti e dallo stroma midollare verso la superficie dell’interfaccia. L’ematoma 
è sostituito da vasi proliferanti e da tessuto connettivale lasso. 
Cellule giganti polinucleate rivestono le superfici dell’impianto rivolte verso 
tessuto non mineralizzato. Queste cellule si riducono di numero con il tempo e 




È stato calcolato che la prima fase di riparazione ossea richiede da 4 a 16 
settimane, mentre il processo di rimodellamento può richiedere, nell’uomo, da 4 a 
12 mesi o più (Roberts et al, 1994). 
Sebbene siano ancora molti gli aspetti da chiarire per quanto riguarda i 
meccanismi di guarigione peri-implantare, è oggi possibile ricondurre questa 
cascata biologica di reazioni in tre distinte fasi che rispecchiano le straordinarie 
capacità rigenerative del tessuto osseo: 
1. L’osteoconduzione: è la prima e più importante fase di guarigione e fa 
riferimento al reclutamento e alla migrazione di cellule osteogeniche sulla 
superficie implantare. Questa migrazione cellulare avviene attraverso i 
residui del coagulo ematico che si era formato durante la preparazione del 
sito implantare. L’arrivo di cellule sulla superficie implantare si traduce 
nella deposizione di osso sull’impianto stesso 
2. La formazione di osso ex novo: produce una matrice interfacciale 
mineralizzata simile alla linea cementizia osservata nell’osso naturale. 
Assieme alll’osteoconduzione determina la cosiddetta osteogenesi per 
contatto e in presenza di una superficie implantare adeguata anche 
l’adesione ossea. 
3. Il rimodellamento osseo 
 
L’osso viene prodotto dagli osteoblasti. Queste cellule coprono tutte le superfici 
dell’osso che mostrano formazione ossea attiva. Gli osteoblasti sono caratterizzati 
dalla loro incapacità a migrare e a replicarsi, il che significa che non sono capaci 
di proliferare all’interno dei difetti. Così la guarigione di un difetto dipende dalla 
presenza di cellule precursori osteogeniche (di derivazione mesenchimale) 
nell’osso circostante o nel tessuto molle e dalla loro capacità di invadere il difetto 
e differenziarsi in osteoblasti. La formazione ossea inizia con la deposizione di 
osteoide, che successivamente mineralizza. In difetti più grandi, si forma di solito 
un’impalcatura di osso fibroso e successivamente si deposita dell’osso lamellare 




Una volta inserito un impianto in titanio, si innesca un processo riparativo e 
rigenerativo nell’osso circostante che, come descritto da Brånemark può essere 
definito un vero e proprio processo di guarigione ossea primaria (Brånemark et al, 
1984). 
La neo-apposizione di osso attorno all’impianto si realizza a partire dai margini 
fratturati dell’osso ricevente la fixture e dai nuclei isolati di ossificazione che si 
sviluppano negli interspazi osso – impianto. Si ha una prima fase corrispondente 
alla formazione del coagulo tra fixture e osso e ad un suo successivo 
rimaneggiamento da parte di numerosi leucociti con attività fagocitaria. Dopo 48–
72 ore dal posizionamento dell’impianto, si assiste al culmine dell’attività 
fagocitaria e alla costituzione del pre-callo, rappresentato non più solamente da 
macrofagi, cellule linfoidi e polimorfonucleati ma, soprattutto, da fibroblasti e 
tessuto fibroso. Successivamente il pre callo si arricchisce di tessuto connettivo 
compatto e di cellule mesenchimali che si differenziano in fibroblasti e osteoblasti 
e, di conseguenza, diventa callo. Gli osteoclasti, anch’essi disposti sulla superficie 
della fixture, producono fibre osteogenetiche passibili di calcificazione, generando 
quella matrice ossea (callo osseo) tra fixture e osso iniziale che maturerà in 
tessuto osso neoformato. Nelle prime quattro settimane post operatorie, la risposta 
osteogenica è massiva: la differenziazione delle cellule staminali stromali in 
cellule osteogeniche raggiunge l’acme nei primi 15–20 giorni innescando, poi, la 
fase di rimodellamento. La neoformazione di osso prosegue per altre 4-6 
settimane mentre, contemporaneamente, gli iniziali processi di rimodellamento 
conducono al graduale adattamento dell’osso neoformato. All’ottava settimana 
post chirurgica l’attività neo osteogenica si riduce drasticamente; l’attività di 
rimodellamento e adattamento morfostrutturale del tessuto osseo neoformato, 
invece, raggiunge il culmine: simultaneamente si realizza un incremento sia 
dell’intimo ancoraggio dell’osso di nuova formazione, che può arrivare a coprire 
oltre il 50% della superficie della fixture, che del volume osseo periimplantare. Il 
tempo complessivo necessario per giungere a un grado di osteointegrazione 
efficace per un impianto dentario è considerato di 12 settimane e dovrebbe 




occlusali, il tessuto osseo neoformato periimplantarte inizia il fisiologico 
rimodellamento. In tal modo la fixture osteointegrata, circondata da osso corticale 
e spugnoso, può sopportare i carichi masticatori senza danni. Pertanto, quando le 
condizioni biomeccaniche sono di stimolo alla massa scheletrica o i carichi 
occlusali sono correttamente distribuiti sulla protesi fissa sull’impianto, si realizza 
un rimodellamento osseo che porta alla formazione di uno strato di corticale ossea 
lungo tutta la superficie della fixture: ne consegue una deposizione ossea in senso 
centrifugo attorno all’impianto. Gli osteociti presenti nello strato osseo a contatto 
con la superficie di titanio dell’impianto sono inseriti in una fitta rete di fibre 
collagene; sono immersi in uno strato glicoproteico di 100 ångstrom, direttamente 
connesso con la superficie dell’impianto e in uno strato di sostanza interstiziale di 
10–20 micron. 
Nel tessuto osseo spongioso, la fixture si osteointegra a diretto contatto con le 
trabecole ossee; nella loro struttura è presente una efficiente rete vasale che 
assicura un adeguato apporto nutritivo necessario a garantire il trofismo del 
tessuto osseo periimplantare e il suo rimodellamento. I fibroblasti e gli osteoblasti 
vicini alla superficie in titanio della fixture si moltiplicano e mutano morfologia 
per aderire meglio allo strato ossido; la sostanza interstiziale riempie gli spazi 
vuoti all’interno della struttura trabecolare (Santoro e Maiorana, 2001). 
E’ stato dimostrato che la microtopografia superficiale influenza la risposta delle 
piastrine. In particolare, quando queste interagiscono con la superficie 
dell’impianto, rilasciano numerosi fattori di crescita e citochine (TGFβ, TNF, 
EDGF, ecc). Le piastrine attivate influenzano anche quelle circostanti e si crea un 
gradiente chimico che richiama gli osteoblasti i quali, attraverso la rete fibrinica 
del coagulo attaccata all’impianto, raggiungono la superficie dello stesso e da qui 
cominciano la secrezione della matrice ossea (Davies, 2003). 
E’ chiara a questo punto l’importanza che rivestono la fibrina e le altre proteine 
strutturali nel contesto del coagulo ematico periimplantare. Esse forniscono infatti 
l’impalcatura tridimensionale lungo la quale le cellule osteogeniche possono 
raggiungere la superficie implantare per dare inizio all’osteogenesi per contatto. 




cellule non deve tradursi in un distacco pena la mancanza di un’osteointegrazione 
corretta. 
La microtopografia implantare ideale, dunque, dovrebbe poter garantire un solido 
ancoraggio alla rete di fibrina, presupposto fondamentale per l’osteogenesi per 
contatto prima e per un’adeguata stabilità implantare poi. 
 
3.4 Il fenomeno dell’interfaccia osso-titanio 
La natura del legame osso–titanio è determinata dal cosiddetto fenomeno 
d’interfaccia. Esso è da mettere in relazione con forze fisiche e/o chimiche che 
agiscono sull’interfaccia e di cui ancora oggi non si conosce la reale portata. Un 
ruolo fondamentale viene svolto certamente dalla componente biomeccanica di 
questa connessione. Il titanio puro al 99,75% o sottoforma di lega Ti6Al4V ha la 
capacità di isolarsi dall’ambiente biologico mediante uno strato superficiale di 
ossidi (prevalentemente TiO2) che, normalmente, raggiunge uno spessore di 200 
Angstrom e che viene indicato come trasposto biologico. È noto come la 
penetrazione del tessuto osseo in tutte le sue componenti non avvenga in spazi 
inferiori a 100 micron (Albrektsson, 1979).  
Con l’aiuto del microscopio elettronico a scansione (SEM), numerosi ricercatori 
hanno potuto provare che tra la superficie del titanio e l’osso si rinviene una 
interfaccia di materiale amorfo che si adatta alle irregolarità di superficie di 1-100 
micron. Questo strato di sostanza amorfa elettron-densa, prevaleteente costituito 
da proteoglicani e glicosaminoglicani, presenta uno spessore di 20-40 nm e può 
essere parzialmente mineralizzato. L’interfaccia di sostanza amorfa può essere 
accompagnata dalla presenza di esili fibre collagene che giungono fino a 100-500 
nm dalla superficie dell’impianto. Come già sottolineato, non è ancora stato 
chiarito scientificamente se il diverso grado di microirregolarità della superficie 
della fixture possa realmente condizionare la risposta ossea dell’ospite. Un fattore 
che sicuramente influenza positivamente l’esito della osteointegrazione è 
costituito dal tempo: è stato osservato che un impianto richiede almeno 12 
settimane per essere adeguatamente integrato nel tessuto osseo ricevente. 




percentuale di osso direttamente a contatto con la superficie della fixture era 
suffcientemente elevata solo dopo tre mesi e che aumentava progressivamente nei 
successivi 6-9 mesi (Albrektsson et al, 1986). L’aumneto dell’ancoraggio diretto 
osso-impianto determina un corrispondente aumento della resistenza alla forza di 
torsione. 
Altri due fattori che condizionano il l’interfaccia tra l’osso e l’impianto sono la 
contaminazione dello strato ossido e il controllo della temperatura durante la 
preparazione del sito ricevente dell’inserto alloplastico. La superficie della fixture 
è ricoperta di uno strato di ossido che può attrarre e legarsi con le biomolecole: 
esso si contamina se viene a contatto con altri metalli, proteine o lipidi. Laddove 
avvenga tale contaminazione, lo strato ossido è soggetto a un’alterazione che può 
innescare una risposta infiammatoria tessutale da parte dell’ospite, con 
conseguente formazione di tessuto di granulazione a livello dell’interfaccia. 
Inoltre, le fasi chirurgiche di trapanazione dell’osso per la preparazione del sito 
implantare determinano un rialzo termico e una temperatura superiore a 47°C 
mantenuta per 1-5 minuti può causare un danno al tessuto osseo: è assolutamente 
necessario, quindi, utilizzare le frese per la preparazione del sito chirurgico 
assieme ad una costante irrigazione. 
L’obiettivo della terapia implanto-protesica è il conseguimento di un anchilosi 
funzionale tra osso e fixture che duri nel tempo: ciò si realizza clinicamente con 
una consolidata stabilità secondaria in condizioni di carico protesico, frutto 
dell’adattamento funzionale del tessuto osseo periimplantare alle nuove 
condizioni di sollecitazione meccanica.  
Anche se stabilizzata, l’interfaccia riesce a resistere ma non risulta indifferente a 
vari tipi di sollecitazioni: prolungate stimolazioni sfavorevoli, infatti, possono 
portare alla perdita dell’osteointegrazione e, quindi, all’insuccesso del trattamento 
implanto protesico. 





4 BIOCOMPATIBILITA’ E BIOMATERIALI 
 
4.1 Classificazione della biocompatibilità 
La finalità e l’obiettivo proposto per gli impianti dentari è il ripristino funzionale 
ed estetico della cavità orale. Per soddisfare questo requisito a lungo termine 
bisogna raggiungere numerosi altri obiettivi. L’impianto deve essere in grado di 
sopportare i carichi occlusali, che devono essere trasferiti all’osso adiacente e 
orientati in maniera “corretta” ed essere di entità tale da mantenere la vitalità 
tissutale in uno stato il più vicino possibile al fisiologico. La capacità di 
trasferimento dei carichi dipende in gran parte dal conseguimento di una stabilità 
di rapporto interfacciale. Quindi, due ulteriori requisiti sono: 1) che questo 
rapporto si realizzi il più rapidamente possibile nel periodo post-operatorio, 2) una 
volta realizzato rimanga stabile il più a lungo possibile. La progettazione di un 
impianto ottimale, che risponda cioè a tutti i criteri sopra riportati, richiede 
l’integrazione tra fattori legati al materiale, alla chimica, alla meccanica e alla 
biologia. Quindi, il successo dell’impianto è in funzione di fattori legati ai 
biomateriali e alla biomeccanica come anche alle tecniche chirurgiche, alla 
guarigione dei tessuti, alla situazione dentaria e allo stato di salute generale del 
paziente (Schwartz-Arad, 2005). 
L’essenza innovativa della riabilitazione protesica mediata da impianti risiede nel 
ruolo fondamentale che giocano i materiali in questo campo. Al corpo implantare 
non è richiesto soltanto di sostenere il manufatto protesico e di resistere alla 
moltitudine di insulti che si instaurano nella cavità orale durante e dopo i cicli 
masticatori, ma anche e soprattutto di modulare il processo di guarigione che 
segue alla fase chirurgica fino alla ricostituzione dei tessuti molli e duri identici, 
morfologicamente e funzionalmente, a quelli presenti prima dell’intervento. La 
notevole complessità strutturale del corpo implantare è in grado di modificare 
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attivamente le risposte dell’ospite modulandone le risposte specifiche che stanno 
alla base del processo di osteointegrazione (Preti, 2005). 
Nel sistema di interazione materiale–ospite–funzione intervengono, oltre alle 
caratteristiche proprie di ogni materiale (proprietà fisiche, meccaniche e 
composizione chimica), anche quelle relative all’ambiente in cui il materiale viene 
inserito, quali l’attività batterica e le strutture anatomiche adiacenti (Eliades et al., 
1989). 
Il concetto di biocompatibilità, riferito agli impianti dentari, va ben oltre a una 
mera inerzia biologica. Modernamente la biocompatibilità è definita come “la 
capacità di un materiale di determinare, da parte di un sistema vivente, una 
favorevole risposta biologica alla sua presenza nell’ambito della propria specifica 
applicazione”. Questo concetto si differenzia da quello di sicurezza biologica, che 
invece è la caratteristica di un materiale o di un dispositivo di non presentare 
tossicità e di essere sicuro per quanto concerne l'uso finale cui è destinato. 
Secondo il Consensus Development Conference on the Clinical Application of 
Biomaterials tenutosi a Chester nel 1986, sono definiti biomateriali “i materiali e 
le sostanze non viventi che vengono utilizzate nella fabbricazione di dispositivi 
medici che hanno in qualche punto un’interfaccia con un tessuto vivente” 
(Consensus Development Conference on the Clinical Application of Biomaterials, 
1986). 
La biocompatibilità è quindi considerata come la capacità di un biomateriale di 
svolgere correttamente le proprie funzioni, inducendo una risposta adeguata da 
parte dell’ospite. 
Compatibilità chimica: la compatibilità chimica è la proprietà di un biomateriale, 
una volta inserito nel suo contesto biologico, di non subire processi chimici tali da 
interferire con la funzione o favorire la produzione di prodotti chimici tossici per 
l’organismo. Sostanze enzimatiche o acide che intaccano i materiali, possono 
provocarne una degradazione superficiale. Questo tipo di degradazione viene 
definita usura chimica o biodegradazione. L’usura chimica si somma alle altre 
forme di usura meccanica e tutte portano alla perdita di sostanza e all’alterazione 
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delle caratteristiche meccaniche e di superficie del materiale. L’usura meccanica, 
che rimuove i detriti di corrosione, accelera i processi di degradazione chimica. 
I metalli possono andare in contro a fenomeni di corrosione. Si distinguono 
diversi tipi di corrosione: galvanica, selettiva, interstiziale, per vaiolatura, per 
fatica e stress e microbiologica. La compatibilità chimica è in diretto rapporto con 
il criterio di compatibilità biologica e quest’ultima è sempre legata al rilascio di 
elementi chimici dal materiale. 
Compatibilità biologica: la compatibilità biologica è l’attitudine del materiale a 
non determinare reazioni avverse e tossiche nell’organismo. 
Tali reazioni sono a carico di tessuti prossimi (tossicità locale) o remoti (tossicità 
sistemica) rispetto al sito in cui si trova il materiale. Consistono in fenomeni 
infiammatori, mutazioni geniche, morte cellulare, reazioni immuni 
(sensibilizzazione, fenomeni allergici). 
La composizione, il pretrattamento e il modo con cui vengono maneggiati i 
materiali possono influenzare il rilascio di sostanze potenzialmente tossiche. 
Compatibilità funzionale o meccanica: la compatibilità funzionale o meccanica è 
l’idoneità del materiale a svolgere la funzione per la quale è preposto. Il materiale 
deve resistere alle forze meccaniche ad esso applicate e contemporaneamente far 
sì che il tessuto circostante non sia sottoposto a sollecitazioni dannose che ne 
determinino modificazioni patologiche (Iijima et al.,2008). 
 
4.2 I biomateriali in implantologia 
Già i primi studi di Brånemark avevano evidenziato come il materiale da 
utilizzare in implantologia endoossea dovesse rispondere a tre requisiti 
fondamentali: 
- assoluta biocompatibilità; 
- adeguate caratteristica meccanico–strutturali (stabilità, resistenza a elevate 
forze di carico, congruo modulo di elasticità, resistenza alla corrosione, 
ecc); 
- idoneità all’osteointegrazione (Brånemark et al, 1977). 
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Nel 1980 è stata proposta una distinzione, in campo ortopedico, tra i materiali che 
si legano meccanicamente all’osso (bioinerti) e i materiali che instaurano veri e 
propri legami fisico–chimici con il substrato (bioattivi). 
Analogamente, in ambito odontostomatologica si iniziò a fare una simile 
distinzione in base ai materiali parlando, quindi di osteointegrazione da 
adattamento e di biointegrazione. Nella prima il tessuto osseo è contiguo alla 
superficie della fixture, mentre nella biointegrazione si determina un legame 
biochimico tra il materiale impiantato e il tessuto osseo. 
Furlong e Osborn classificarono i materiali in tre gruppi sulla base delle reazioni 
tissutali dell’ospite (Furlong e Osborn, 1991): 
Biotolleranti: se tra l’osso e la fixture c’è interposizione di tessuto fibroso 
Bioinerti: se tra osso e fixture c’è diretto contatto 
Bioattivi: se tra l’osso e fixture c’è una connessione fisico-chimica. 
Tra i materiali bioattivi con biocompatibilità ottimale vi sono i materiali ceramici 
(Ceramica HA, Ceramica TCP, vetro-ceramica): essi non provocano alcuna 
reazione da corpo estraneo, ma anzi, dopo il loro inserimento nell’osso, 
raggiungono sempre una intima connessione con esso. Purtroppo, però, le 
caratteristiche meccaniche di questi impianti non sono soddisfacenti. Le leghe 
metalliche biotolleranti, come l’acciaio chirurgico inossidabile o la lega CoCrMo, 
hanno caratteristiche meccaniche ottimali ma provocano nell’ospite una reazione 
tissutale “da corpo estraneo” con formazione di una sottile capsula connettivale 
che, ispessendosi gradualmente altera la stabilità funzionale dell’impianto sino a 
determinarne la perdita. 
Il titanio (e le sue leghe) si colloca in una posizione intermedia: si tratta, infatti, di 
una materiale bioinerte con buone caratteristiche biomeccaniche. L’impiego di 
impianti in titanio consente di raggiungere e mantenere un’adeguata 
osteointegrazione senza alcuna reazione infiammatoria o da corpo estraneo 
(Brånemark et al., 1977; Hobo et al., 1991; Kasemo et al., 1985). 





5 IL TITANIO E GLI IMPIANTI ENDO-OSSEI 
 
Il titanio viene usato in odontoiatria da quasi 40 anni (Brånemarket al., 1969), 
nonostante fu introdotto anche prima nella pratica chirurgica (Bothe et al., 1940; 
Leventhal, 1951). 
Il titanio presenta delle eccellenti proprietà dal punto di vista ingegneristico: esso 
mostra infatti bassa densità (4.54 g/cm3) ed alta resistenza e la combinazione di 
queste due caratteristiche produce rapporti resistenza/peso particolarmente 
favorevoli. Il titanio possiede un coefficiente di espansione termica 
significativamente più basso di quello delle leghe ferrose e questa proprietà gli 
permette di essere molto più compatibile con materiali ceramici o con vetri. Il 
titanio ha un basso modulo di elasticità che gli conferisce eccellente flessibilità. 
Presenta inoltre un’ottima duttilità (se contiene quantità trascurabili di ossigeno) e 
può essere stampato a caldo in molte forme diverse, mentre la formabilità a freddo 
è scarsa. La conducibilità termica e quella elettrica sono basse. 
In natura il titanio esiste in due forme cristallografiche diverse: la prima è detta 
fase α e corrisponde ad una struttura cristallina esagonale compatta (Fig. 5.1.a), 
stabile a temperature fino a 882 °C, mentre a temperature maggiori si trasforma 
nella fase β, che ha una struttura cubica a corpo centrato e che rimane stabile fino 
alla temperatura di fusione (Fig. 5.1.b). 
 
 
Fig. 5.1 Struttura cristallina della fase alfa (esagonale compatta) (a) e della fase beta 
(cubica a corpo centrato) (b) 
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Le due diverse fasi hanno proprietà chimico-fisiche diverse, essendo il reticolo 
cubico a corpo centrato proprio dei metalli mediamente duttili ed il reticolo 
esagonale proprio dei metalli meno duttili e quindi scarsamente deformabili. Il 
titanio ha, inoltre, il vantaggio di possedere proprietà meccaniche più vicine a 
quelle dell’osso rispetto all’acciaio inossidabile o alle leghe Co-Cr (Williams, 
1986). 
Il titanio è un metallo altamente reattivo, in grado di assorbire rapidamente 
l’acqua e l’ossigeno. In aria il titanio si copre con un denso strato di ossido 
(passivazione) che protegge il metallo dalla corrosione. E’ la natura di questo 
strato superficiale di ossido che garantisce al titanio la sua eccellente 
biocompatibilità (Williams, 1981). 
 
5.1 Il titanio cp e le sue leghe 
Il titanio commercialmente puro (non legato) costituisce circa il 35% della 
produzione, mentre le leghe di titanio coprono il rimanente 65%. 
Ci sono sei tipi di titanio commercialmente puro (cp) ed ognuno contiene una 
diversa quantità di impurezze. In generale, sono solo tre le tipologie di maggior 
rilievo ed esse contengono dal 99.01% al 99.5% di titanio e piccole quantità di 
ferro, carbonio, idrogeno, azoto ed ossigeno. Tali elementi sono presenti 
normalmente in forma residuale e non hanno un effetto significativo sulle 
proprietà meccaniche. 
Nonostante le diverse tipologie di titanio cp non abbiano resistenza simile alle 
leghe di titanio, esse coprono un intervallo relativamente ampio di livelli di 
resistenza e sono utilizzate sia per applicazioni strutturali che non strutturali. 
Generalmente, il titanio non legato è utilizzato in applicazioni in cui si desidera 
un’ottima resistenza a corrosione ed in cui l’alta resistenza non è un fattore 
determinante. Nel titanio cp, inoltre, l’ossigeno funziona da rinforzante 
controllato: la resistenza aumenta se aumenta la quantità di ossigeno all’interno di 
un range controllato, poiché troppo ossigeno produce un infragilimento del 
materiale. 
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Come per altri metalli, anche per il titanio si studiano leghe che portino 
miglioramenti nelle proprietà meccaniche e fisiche del metallo puro. Per tale fine 
al titanio vengono aggiunti alliganti, che sono comunemente distinti tra: 
Alfa stabilizzanti: sostanze alliganti che entrano in soluzione preferibilmente 
nella fase alfa e che ne aumentano la temperatura di stabilità. Tra essi si 
ricordano: l’alluminio (Al), l’ossigeno (O), l’azoto (N), lo zirconio (Zr) e lo 
stagno (Sn). 
Beta stabilizzanti: sostanze alliganti che entrano in soluzione preferibilmente 
nella fase beta e che ne abbassano la temperatura di stabilità. Tra essi si ricordano: 
il vanadio (V), il cromo (Cr), il molibdeno (Mo), il tugsteno (W), e il tantalio (Ta).  
Le leghe alfa presentano una buona saldabilità ed un buon mantenimento delle 
caratteristiche meccaniche anche a temperature elevate di esercizio, grazie al 
contenuto generalmente alto di alluminio; non consentono però alcun trattamento 
termico: questo ne limita l’impiego nei componenti particolarmente sollecitati e 
non vengono generalmente impiegate per la produzione di dispositivi chirurgici 
implantari. 
Le leghe beta garantiscono proprietà meccaniche più elevate sebbene 
generalmente non siano saldabili o abbiano saldabilità molto limitata e non 
vengono impiegate nella costruzione di dispositivi implantari. 
Le leghe alfa-beta contengono sia elementi alfa stabilizzanti che beta stabilizzanti 
e possono essere rinforzate con trattamento termico o con lavorazioni termo-
meccaniche. Hanno un’alta resistenza ma sono meno formabili delle leghe alfa. 
Tra le leghe alfa-beta più comuni vanno annoverate composizioni più povere di 
elementi in lega, come Ti6Al4V, che è la lega di titanio maggiormente utilizzata. 
Considerando il basso indurimento e l’alto contenuto di alluminio, presenta 
un’eccellente resistenza ed ottime proprietà ad elevate temperature; essa è 
considerata una lega di titanio per scopi generici e le può essere attribuita 
qualsiasi forma attraverso lavorazione o per colata (Craig, 1998) 
All’interno dello strato di ossido che riveste le leghe di titanio, è comunque 
possibile ritrovare ioni degli elementi estranei al titanio che compongono la lega; 
ad esempio, nello strato di ossido che riveste le leghe Ti6Al4V si trovano tracce di 
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alluminio e di vanadio. Gli ioni contenuti nelle leghe possono a loro volta inibire 
la formazione di apatite, la proliferazione cellulare, e l’attività dell’enzima 
fosfatasi alcalina in osteoblasti in coltura, nonchè l’espressione di un fenotipo 
osteogenico da parte di cellule del midollo osseo. In particolare, l’alluminio e il 
vanadio sono coinvolti in fenomeni di tossicità e l’aluminio sembra interferire con 
l’espressione di osteocalcina e la mineralizzazione della matrice extracellulare. Al 
vanadio sono imputati sia un effetto di ritardo della formazione di apatite sia, a 
livello cellulare, un’alterazione del normale processo di maturazione della cellula. 
Tale elemento sembra inoltre in grado di indurre cambiamenti morfologici negli 
osteoblasti, anche a bassissime concentrazioni. Paragonando gli effetti che una 
superficie in titanio cp ed una in acciaio di uguale ruvidità superficiale hanno su 
cellule ossee umane, è stato osservato che la composizione chimica del substrato 
si ripercuote sui parametri di proliferazione e differenziamento cellulare. Il Ti e le 
sue leghe favoriscono, infatti, l’espressione di markers tardivi del fenotipo 
osteoblastico, come l’osteocalcina, mentre la superficie in acciaio promuove la 
proliferazione cellulare, tipicamente esaltata in tipi cellulari meno differenziati, e 
la fosfatasi alcalina, marker osteoblastico precoce (Schmidt et al. 2001). 
E’ stata inoltre indagata l’espressione delle componenti proteiche della matrice e 
le sue variazioni in cellule coltivate a contatto di superfici in cpTi e lega Ti6Al4V. 
Ne è emerso che il Ti cp permetterebbe una coordinazione dell’espressione 
proteica più armonica, con una corretta sequenzialità nella sintesi delle proteine 
collageniche e non collageniche della matrice, mentre non altrettanto accade con 
Ti6Al4V (Ku et al. 2002). 
 
5.2 Il fenomeno della passivazione 
Il titanio di un impianto dentario non è puro. L’esposizione all’aria risulta nella 
rapida formazione di uno strato di ossido dello spessore di circa 5-100 Å. 
L’iniziale assorbimento di ossigeno sul titanio è importante per il modo in cui lo 
strato di ossido si deposita e numerose ricerche si sono concentrate sulla 
valutazione dell’interazione dell’ossigeno con la superficie implantare (Hanson et 
al., 1981; Jonjer et al., 1981; Bertel et al., 1984; Brugniau et al, 1984.; Strong e 
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Erskine, 1985; Biwer e Bernasek, 1986; Aduru e Rabalais, 1987; Garrett et al., 
1990; Berndt et al., 1994; Azoulay et al., 1997; Barrère et al., 2003; Mante et al., 
2004; Popa et al., 2007). 
Uno studio dettagliato di Carley et al. (Carley et al., 1987) ha valutato 
l’ossidazione di fogli di titanio. Sono state osservate tre specie di ossidi di Ti: 
Ti2+, Ti3+, Ti4+. Gli ossidi di Ti stechiometrici che contengono Ti negli stati di 
ossidazione +4, +3 e +2 corrispondono a TiO2, Ti2O3 e TiO. L’ossido che prevale 
è il TiO2, che esiste in tre forme cristalline: broochite (ortorombica), anatase 
(tetragonale) e rutile (tetragonale). Il rutile è il più comune ed è anche quello più 
studiato. 
 
5.3 L’interazione con l’acqua 
Una superficie inserita in un sito chirurgico viene inizialmente a contatto con un 
ambiente in cui predominano le molecole d’acqua. Il primo evento che si verifica 
è quindi verosimilmente l’assorbimento di acqua. L’iniziale strato di idratazione 
varia da pochi angstroms ad alcuni nanometri e la struttura di questo strato risulta 
molto diversa da quella dell’acqua. 
Il fenomeno dell’assorbimento di acqua su TiO2 e sui relativi ossidi è stato al 
centro di studi teorici e sperimentali, soprattutto per investigare l’abilità 
dell’ossido a fotoelettrolizzare l’acqua. Tali studi hanno contribuito enormemente 
alla comprensione delle interazioni su queste superfici, nonostante il TiO2 
rappresenti un classico esempio in cui la teoria e gli studi sperimentali hanno 
fornito informazioni contraddittorie. 
Kurtz et al. hanno utilizzato radiazioni con la luce di sincrotrone per studiare 
l’assorbimento di acqua su TiO2. A temperatura ambiente l’assorbimento si è 
dimostrato dissociativo, in maniera proporzionale alla presenza dei difetti o 
impurità nell’ossigeno (Kurtz et al, 1989). 
La bagnabilità di superficie (e la sua relazione con le energie di superficie del 
solido o liquido a contatto) è un altro parametro che viene solitamente valutato 
quando si considerano le interazioni tra le superfici dei biomateriali e l’acqua o le 
specie biologiche in soluzione. Ciò si ottiene valutando la misura dell’angolo di 
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contatto statico o dinamico, nonostante la determinazione di energie interfacciali 
assolute con questi metodi sia considerata poco attendibile. E’ stato dimostrato 
che la luce ultravioletta può avere un effetto considerevole sulla bagnabilità delle 
superfici di titanio. Ciò è di particolare interesse nello studio di superfici 
implantari in quanto l’esposizione alle radiazioni ultraviolette è un metodo di 
sterilizzazione. Wang et al hanno dimostrato che dei film policristallini di TiO2 su 
superfici di vetro esibiscono un angolo di contatto di 0˚ sia con acqua che con 
olio, quando illuminati con luce ultravioletta (Wang et al., 1990; Wang et al, 
1997). Ciò è indicativo di una superficie altamente anfilica ed è stato attribuito 
alla formazione di una distribuzione micro-strutturale di fasi idrofiliche e 
oleofiliche. L’esistenza di siti idrofilici è stata spiegata in termini di fotoriduzione 
di Ti4+ in Ti3+. 
 
5.4 Specie inorganiche: assorbimento e precipitazione 
Lo strato d’acqua sulla superficie implantare contiene numerose specie ioniche 
idratate (Cl-, Na+, Ca2+, ecc). Il tipo e la concentrazione di ioni in soluzione tende 
a cambiare con il tempo, in quanto le cellule in prossimità dell’impianto 
reagiscono e si adattano alla presenza del materiale estraneo. Il pH in prossimità 
di un dispositivo chirurgico inserito può variare tra 5.5 e 7.8 in funzione della 
guarigione della ferita (Tengvall e Lundström, 1992). Oltre al cambiamento del 
pH, altri parametri indicano che le cellule attorno ad un impianto vanno incontro a 
fenomeni infiammatori, producendo radicali ossigeno molto reattivi (Tengvall e 
Lundström, 1992; Del Maestro, 1980; Freeman e Crapo, 1982; Tengvall et al, 
1989). Ciò può portare alla presenza in soluzione di specie molto ossidanti (es 
H2O2) che interagiscono con la superficie dell’impianto. E’ stato infatti suggerito 
che l’alta biocompatibilità della superficie in titanio potrebbe risultare dalla sua 
capacità di moderare gli effetti della risposta infiammatoria cellulare attraverso la 
formazione di legami tipo TiOOH. Ciò potrebbe servire a intrappolare ioni 
superossido (O2-) prodotti dalle cellule impedendo il rilascio di radicali liberi 
(Tengvall e Lundström, 1992; Tengvallet al, 1989). 
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Dal momento in cui l’integrazione di un impianto in un tessuto duro dipende dalla 
rigenerazione dell’osso attorno al dispositivo implantare, è fondamentale che la 
superficie dell’impianto stimoli il processo di biomineralizzazione. I componenti 
minerali dell’osso sono costituiti da idrossiapatite. La bioattività di un materiale è 
generalmente valutata in vitro sulla base della capacità di indurre la formazione di 
idrossiapatite. Un particolare obiettivo delle scienze dei biomateriali è quello di 
creare superfici in cui tali processi sarebbero favoriti anche in vivo. Wu e 
Nancollas hanno suggerito che, poiché la tensione all’interfaccia tra la superficie 
di Ti e l’acqua è -11.7mJ m-2, l’interfaccia sarebbe termodinamicamente instabile 
e la superficie potrebbe quindi venir appositamente ricoperta, prima 
dell’inserimento dell’impianto, con una fase più biocompatibile, come, ad 
esempio, con un materiale a base di fosfato di calcio (Wu e Nancollas, 1997). Una 
metodologia immediata sarebbe quella di una deposizione per mezzo di 
nucleazione e crescita a partire da una particolare soluzione fisiologica. 
Per quanto riguarda la nucleazione e crescita di idrossiapatite, nel 1989, Hanawa 
ha dimostrato che l’ossido formato sulla superficie di titanio cambia in fosfati 
complessi di Ti e Ca che contengono gruppi idrossilici e acqua se immerso in 
saliva artificiale a pH 5.2 (Hanawa, 1989). In seguito, Hanawa e Ota hanno 
dimostrato che fosfato di calcio simile all’apatite si forma naturalmente su una 
superficie di titanio immersa in una soluzione neutra di elettroliti (Hanawa e Ota, 
1991). E’ stato proposto che la formazione e crescita del fosfato di calcio dipenda 
dall’assorbimento di ioni fosfato idrati che successivamente perdono protoni e 
assorbono ioni calcio. 
La maggior parte degli studi cinetici sono stati condotti utilizzando materiale 
particolato. Una serie di esperimenti ha utilizzato un metodo standard di crescita 
dei cristalli con diverse tecniche analitiche per indagare i meccanismi di crescita 
per nucleazione. Inizialmente è stato scoperto che la velocità di crescita dipende 
dalla grandezza delle particelle di titanio e il meccanismo di reazione è stato 
interpretato come indicativo di una reazione di polinucleazione (Combes et al., 
1995). Più recentemente, è stato dimostrato che il Ca e il P precipitano nelle fasi 
iniziali di nucleazione, nonostante sia stato osservato che ciò che si forma 
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inizialmente sia fosfato di calcio amorfo (Combes et al., 1998). Alla fine di un 
periodo di induzione, crescono invece i cristalli di fosfato di calcio. Si è dedotto 
che la maggior reazione a livello della superficie di titanio è l’assorbimento di 
fosfato, mentre la velocità di nucleazione dipende dalla concentrazione di calcio 
in soluzione. Esperimenti che hanno impiegato una serie di polveri di titanio a 
diversa granulometria hanno infine indicato che la nucleazione dipende dalle 
dimensioni dei grani (Combes et al., 1999). E’ stato comunque evidenziato che i 
metodi analitici usati non sono molto sensibili durante le prime fasi della crescita 
dei cristalli sul metallo e i risultati sono stai quindi interpretati come crescita di 
fosfato di calcio su fosfato di calcio. Sulla base di valori derivati dalla tensione 
all’interfaccia e l’angolo di contatto tra i nuclei di cristallo ed il substrato, è stato 
confermato che il Ti è un buon substrato per la nucleazione di fosfato di calcio. Le 
misurazioni della velocità di crescita sono concordi con quelle di un modello di 
crescita a spirale e la velocità di crescita dipende dall’eccesso di supersaturazione 
e dalla grandezza del substrato. 
Controllando attentamente la composizione della soluzione supersatura, Hanawa 
et al hanno confrontato la ripassivazione del titanio in bioliquidi dopo abrasione 
della superficie, con quella in acqua e soluzione salina (Hanawa et al, 1998). La 
velocità di ripassivazione nella soluzione di Hank si è dimostrata più lenta rispetto 
alla soluzione salina e indipendente dal pH e dalla presenza dell’ossigeno 
disciolto. Gli ioni fosfato sono stati trovati su tutto lo strato ripassivato, mentre gli 
ioni calcio erano presenti solo sulla superficie più esterna. Altri elementi presenti 
nelle soluzioni impiegate non sono stati trovati a livello dello strato di 
passivazione. Il titanio era presente negli stati di ossidazione, suggerendo una 
incompleta ossidazione della superficie. Questi risultati indicano che 
l’assorbimento di fosfato, o la reazione superficiale per formare una fase 
contenente fosfato, è il primo processo che si verifica. Risultati simili sono stati 
ottenuti in un lavoro di Frauchiger et al., in cui uno strato di fosfato di calcio si 
formava spontaneamente e il rapporto Ca/P tendeva ad aumentare con il tempo, 
avvicinandosi a quello dell’idrossiapatite dopo 6 mesi (Frauchiger et al.,1999). I 
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risultati hanno inoltre dimostrato che la presenza di ioni fosfato è necessaria per 
l’assorbimento di ioni Ca2+. 
In contrapposizione a tali risultati, è stato dimostrato che le superfici di titanio 
ossidate sono in grado di reagire con una soluzione di CaCl2 (Kim et al., 1999). 
Yang et al hanno discusso come l’assorbimento di calcio sulla superficie avvenga 
per primo e sia un prerequisito per la deposizione degli ioni fosfato (Yang et al., 
1999). La natura della superficie, così come la natura della soluzione, ha 
chiaramente una forte influenza sull’iniziale processo di assorbimento e sulla 
nucleazione del fosfato di calcio. Numerosi studi sono stati dedicati alle 
modificazioni di superficie in modo da favorire la deposizione di fosfato. 
Comunque, i processi coinvolti non sono ancora ben chiari. 
 
5.5 Assorbimento delle biomolecole 
In pochi secondi, proteine e altre grosse molecole vengono assorbite sulla 
superficie dell’impianto (Brash e Horbett, 1995; Horbett, 1982). Le proteine sono 
solo parzialmente solubili in soluzioni acquose e l’assorbimento su superfici 
solide può essere energeticamente favorevole. La relativa sequenza di eventi è 
piuttosto complessa. I fluidi biologici contengono generalmente un gran numero 
di proteine con diverse affinità intrinseche per un determinato substrato di 
superficie. L’assorbimento di un singolo componente potrebbe quindi essere 
transitorio. La composizione delle proteine assorbite comprende quindi una 
varietà di sostanze proteiche che si depositano precocemente e altre che si 
depositano in una fase successiva, ma che si legano più saldamente alla superficie. 
Le proteine di dimensioni maggiori tendono ad essere più attive sulla superficie 
rispetto alle più piccole e globulari, dal momento che presentano un numero 
maggiore di gruppi funzionali che possono legarsi alla superficie ed una maggiore 
area superficiale. Esse possono quindi interagire con una superficie attraverso 
diversi punti e possono cambiare la loro conformazione in molti modi, portando 
ad un assorbimento irreversibile. 
La progressiva sostituzione da parte di molecole con una maggiore affinità di 
substrato risulta in un’interfaccia dinamica, nonostante tali cambiamenti 
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avvengano molto lentamente. Il processo dinamico per cui le proteine del plasma 
sono consequenzialmente assorbite è conosciuto come effetto Vroman (Vroman e 
Adams, 1969; Slack e Horbett, 1995). Lo stesso processo di scambio può essere 
osservato anche per macromolecole identiche assorbite su una stessa superficie. Il 
tempo di permanenza sembra influenzare la probabilità di sostituzione in quanto 
la velocità di scambio diminuisce con l’aumentare del tempo di contatto. 
L’evoluzione della composizione in funzione del tempo è molto importante 
all’interno di un sistema biologico, dal momento che diverse proteine potrebbero 
essere richieste per coprire diverse funzioni in diversi momenti (Brash e Horbett, 
1995). 
Le proteine e altre macromolecole biologiche modulano le interazioni cellulari 
(Ratner et al., 1996) e l’adesione di specie quali molecole di adesione e fattori di 
crescita è importante nella rigenerazione dei tessuti e, quindi, anche dell’osso 
(Puleo e Nanci, 1999). Le biomeolecole possono anche determinare e modificare 
le proprietà chimiche e fisiche dei tessuti duri, ad esempio stabilizzandone il 
contenuto minerale e ciò potrebbe essere fondamentale per l’assorbimento 
proteico su una superficie implantare (Simkiss e Wilbur, 1989). Le proteine sono 
inoltre coinvolte in reazioni infiammatorie e infezioni e possono rivestire un 
importante ruolo nell’adesione batterica e nella formazione di biofilms di 
microrganismi patogeni (Horbett, 1996). Sarebbe quindi desiderabile creare delle 
superfici in cui proteine favorevoli rimangano adese, mentre biomolecole nocive 
non vi aderiscano. 
La sfida nello studio delle superfici è, quindi, quella di poter riunire complesse 
specie molecolari su una superficie, in modo da raggiungere une specifica 
funzionalità. E’ importante che il sito di adesione e la chimica dell’interazione 
non interferiscano con la struttura funzionale o il sito attivo delle biomolecole, 
altrimenti quest’ultime, una volta adese, potrebbero denaturarsi o inattivarsi 
(Horbett, 1982). Per lo stesso motivo per cui grosse proteine potrebbero essere più 
attive sulla superficie rispetto alle più piccole e più globulari, esse potrebbero 
anche andare incontro a una denaturazione maggiore durante le fasi 
dell’assorbimento (Green et al., 1999). E’ anche importante assicurare che le 
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biomolecole aderiscano stabilmente alla superficie e che non siano affette da 
interazioni con l’ambiente circostante (Horbett, 1996). 
 
Studi in vitro sulle superfici in titanio 
Numerosi studi sono stati dedicati alla valutazione dell’assorbimento proteico su 
diversi tipi di substrati (Brash e Horbett, 1995; Horbett, 1982). In termini generali, 
in soluzioni acquose è facile che su superfici idrofiliche, come quella del titanio 
(Lausmaa et al., 1990) le molecole tendano a legarsi con la parte terminale 
idrofilica verso la superficie (Kasemo e Gold, 1999). Su superfici idrofobiche non 
polari, come quelle di molti polimeri, le molecole tendono invece ad aderire con 
la porzione idrofobica che interagisce direttamente con la superficie (Rosen, 
1989). E’ stata osservata una forte correlazione tra idrofobicità e assorbimento 
(Brash e Horbett, 1995; Andrade, 1985) poiché per una proteina è spesso più 
conveniente, da un punto di vista energetico, essere assorbita su una superficie 
idrofobica. 
Legami specifici tra molecole in soluzione e una superficie includono forze 
elettrostatiche e di van der Waal, ma una delle principali forze che permettono 
l’adesione di una macromolecola su una superficie è di origine entropica, 
risultando da cambiamenti nella conformazione e nel rilascio di acqua sia dalle 
proteine, sia dalla superficie (Norde, 1979). Considerando che la costante 
dielettrica media del TiO2 in tutte le sue forme cristalline è vicina a quella 
dell’acqua, è stato suggerito che l’interazione con macromolecole idratate sia 
molto debole, permettendo alle molecole di mantenere la propria forma e natura 
(Tengvall e Lundström, 1992). 
Modificazioni anche minime della superficie, comunque, potrebbero alterare i 
legami di interazione e le proprietà dell’assorbimento. Ad esempio, la presenza di 
forze elettrostatiche potrebbe dipendere da una polarizzazione delle molecole 
indotta da superfici cariche o polarizzate. Chiaramente, cambiamenti di carica 
della superficie cambiano le interazioni elettrostatiche e, a tal proposito, il pH 
riveste un ruolo importante. Così come la carica della superficie cambia con il pH, 
così i gruppi amminici e carbossilici delle macromolecole possono essere 
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protonati o deprotonati, influenzando la struttura interna delle molecole e le loro 
proprietà di assorbimento (Törnkvist et al., 1991). 
Diversi esperimenti sono stati condotti per valutare i processi di scambio 
omogenei (Ball et al., 1994; Ball et al., 1996; Bentaleb et al., 1997) ed eterogenei 
(Huetz et al, 1995) su diverse superfici, incluso il titanio. Da studi sulle 
immunoglobuline G (IgG) e lisozima su Ti/TiO2 sono stati identificati diversi 
parametri comuni (Ball et al., 1996; Bentaleb et al., 1997). In genere, i processi di 
scambio si verificano nell’arco di un’ora e le proteine assorbite in modo 
reversibile e irreversibile coesistono sulla stessa superficie. 
Nel 1998, Bentaleb et al hanno utilizzato una marcatura con 125I per esaminare 
l’assorbimento di α-lattoalbumina su ossido di titanio (Bentaleb et al., 1998). L’ 
α-lattoalbumina e il lisozima sono simili in dimensione, forma e struttura 
primaria, ma differiscono nella loro stabilità strutturale, idrofobicità e proprietà 
elettriche. L’assorbimento isotermico ha dimostrato una forma bimodale, con 
piccole quantità di proteine assorbite a basse concentrazioni di soluzione e 
un’acuta transizione verso un alto assorbimento a concentrazioni più elevate. 
Altri studi in vitro hanno tentato di correlare la natura della superficie 
titanio/ossido di titanio con il comportamento dell’assorbimento proteico 
(Wälivaara et al., 1994). Sembra che l’assorbimento di fibrinogeno e albumina da 
plasma umano non si correli con lo spessore di ossido, nonostante le superfici 
lisce dimostrino alcuni gradi di correlazione con la bagnabilità di superficie. 
Particolare enfasi è stata posta sulle interazioni con le proteine del plasma, dal 
momento in cui si pensa che il titanio attivi i meccanismi di coagulazione 
(Wälivaara et al., 1996). E’ stato anche esaminato l’assorbimento di fibronectina, 
la quale si lega a diversi substrati con diverse conformazioni (Cheng et al., 1994). 
Studi al microscopio a fluorescenza hanno suggerito che il legame delle proteine 
coinvolge gruppi di carica sulla superficie delle molecole (Watkin e Robertson, 
1977). In un confronto tra superfici in titanio preparate commercialmente e titanio 
altamente lucidato, la fibronectina, osservata al microscopio a forza atomica 
(AFM), tende ad adottare in ogni caso una conformazione globulare. Le misure 
dell’angolo di contatto indicano un aumento dell’idrofobicità sull’assorbimento 
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della fibronectina con gruppi funzionali specifici associati con la proteina 
assorbita (Mac Donald et al., 1998). 
Mentre le interazioni di grandi biomolecole con le superfici rimangono 
relativamente difficili da studiare, le tecniche delle scienze di superficie sono 
molto adatte per valutare le interazioni fondamentali tra le superfici e piccole 
molecole assorbite. L’approccio più semplice è quello di esaminare superfici 
metalliche semplici, che sono ben note. La preparazione delle superfici è facile e 
ben stabilita e viene coinvolto un solo elemento, rendendo l’interpretazione dei 
risultati relativamente facile. Nonostante le proteine siano molecole altamente 
complesse, la loro funzionalità dipende dalla presenza di aminoacidi che offrono 
un punto di partenza per la sperimentazione. 
Studi sull’assorbimento su materiali di substrato di maggior interesse biologico, 
come il TiO2, non sono molto evoluti, nonostante siano state condotte numerose 
sperimentazioni che coinvolgono l’assorbimento di piccole molecole organiche 
(Román et al., 1990; Henderson et al., 1999; Bates et al., 1998; Onishi e Iwasawa, 
1994). Uno studio sull’assorbimento di acido bi-isonicotinico su TiO2 ha 
dimostrato che entrambi gli atomi di ciascun gruppo carbossilico deprotonato si 
legano agli atomi di Ti (Patthey et al., 1999). 
In termini di molecole più rilevanti dal punto di vista biologico, la ricerca è 
piuttosto limitata. Nel 1991, Schmidt ha analizzato l’assorbimento di 
monocisteina in soluzione su superfici in titanio (Schmidt, 1991). E’ stato 
concluso che uno scambio di ligando si verifica tra il gruppo basico OH sui 
cationi idrossilati del titanio e il singolo legame O deprotonato del gruppo 
carbossilico dell’omocisteina. 
Lausmaa et al. hanno considerato l’assorbimento e il co-assorbimento di acqua e 
glicina su un foglio di titanio ossidato termicamente che presentava una 
composizione simile a quella del TiO2, nonostante fosse fatto notare che la 
superficie conteneva grani multicristallini di diverso orientamento, scalini mono- 
e multi-atomici, vuoti di ossigeno, dislocazioni e altri difetti strutturali (Lausmaa 
et al., 1999). E’ stato osservato che le molecole di glicina deassorbono sia intatte 
in multistrati che dissociate. Questo è in accordo con i risultati di Patthey, che ha 
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suggerito che la glicina assorbe come multistrato sul TiO2 (Patthey, 1995). La 
decomposizione, così come il deassorbimento avvengono in seguito alla 
somministrazione di calore. Il legame C-C tende a rompersi e i frammenti 
carbossilici deassorbono, lasciandosi dietro il gruppo metilamina legato alla 
superficie attraverso l’originale carbone α della molecola di glicina. Lausmaa et 
hanno anche esaminato il co-assorbimento di acqua, che non è in grado di 
influenzare lo spettro di deassorbimento della glicina (Lausmaa et al, 1999). La 
glicina, d’altra parte, è in grado di dislocare l’acqua, formando una superficie più 
idrofobica. Chiaramente, esperimenti come questi hanno un’estrema importanza 
nel chiarire le interazioni pertinenti i sistemi biologici e ci si aspetta una vasta 
ricerca in queso campo nel prossimo futuro. 
 
5.6 L’effetto sulla mineralizzazione 
Così come per la mineralizzazione dei denti e la cristallizzazione dell’apatite, si 
ritiene che le proteine possano interferire con il processo di mineralizzazione 
attorno ad un impianto (Hunter et al., 1996). D’altra parte, Sundgren at al. hanno 
dimostrato che l’ossido che copre i dispositivi implantari in titanio cresce e 
preleva minerali, suggerendo che gli ioni possono penetrare attraverso gli strati 
superficiali di proteine (Sundgren et al., 1986; Liedberg et al., 1984). Hanawa ha 
inoltre dimostrato che i complessi strati di fosfato di calcio si possono formare sul 
titanio per immersione in saliva artificiale (Hanawa, 1989). 
Sembra che il rapido assorbimento di molecole di albumina rallenti il deposito di 
fosfato di calcio ma non lo impedisca (Serro et al., 1997). 
Ovviamente, diverse proteine possono dare effetti diversi. Inoltre dovrebbe esser 
fatto un bilancio di tali effetti, tenendo conto che più elevate concentrazioni di 
proteine potrebbero interferire con la precipitazione di fosfato di calcio e risultare 
in una più bassa velocità di mineralizzazione, andando a influire sull’adesione e/o 
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5.7 Le interazioni con le cellule 
I processi biologici 
Dai paragrafi precedenti risulta chiaro che le cellule che circondano un impianto 
interagiscono con una superficie chimicamente modificata e in continuo 
cambiamento. L’assorbimento delle proteine e delle specie inorganiche 
condiziona la superficie e determina la risposta cellulare (Horbett, 1982; Green et 
al., 1999; Zeng et al, 1999). Ioni e molecole possono penetrare le membrane 
cellulari o attivare i recettori di membrana (Schakenraad, 1996). La risposta alle 
proteine dipende non solo dal tipo di proteine, ma anche dalla conformazione 
assunta dopo l’assorbimento (Horbett, 1982; Green et al., 1999). Non bisogna 
però dimenticare che gli effetti si possono verificare in entrambe le direzioni in 
quanto diverse specie (proteine, specie ossidative, ecc) espresse dalle cellule 
presenti all’interfaccia possono essere assorbite o possono modificare la 
composizione del coating proteico dell’impianto, condizionando la superficie e, 
indirettamente, la stabilità del biomateriale (van Blitterswijk et al., 1991; Tengvall 
et al., 1989) 
Le cellule sono circa 100-1000 volte più grandi rispetto alle proteine e sono 
complesse nella loro struttura, funzione e interazione con le superfici 
(Schakenraad, 1996; Huang e Ingber, 1999). Cellule con diverse funzioni possono 
essere condizionate da una superficie in modi diversi (Jansen et al., 1991). In un 
impianto dentario è importante stimolare la rigenerazione del tessuto osseo, dal 
momento in cui è tale processo che permette l’ancoraggio dell’impianto all’osso. 
L’adesione degli osteoblasti ai biomateriali è stata rivisitata, ma, dal momento in 
cui l’impianto penetra attraverso l’epitelio e la gengiva è importante anche 
stimolare correttamente le cellule epiteliali e i fibroblasti in modo da permettere la 
corretta rigenerazione anche dei tessuti molli (Anselme, 2000; Sauberlich,1999). 
Una ridotta crescita epiteliale può essere osservata attorno a impianti in titanio, 
ma dal momento in cui il titanio si ancora all’osso, ciò non comporta il fallimento 
dell’impianto. Nella ricerca parodontale, gli impianti per il trattamento di 
patologie gengivali cercano specificatamente la rigenerazione delle cellule dei 
tessuti molli. 
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L’ultimo scopo nella progettazione di una superficie è, quindi, quello di generare 
in vivo la corretta attività biologica per stimolare una corretta risposta cellulare. 
E’ quindi favorevole incoraggiare diversi tipi di cellule ad aderire a diverse parti 
di una superficie o in tempi diversi: ad esempio osteoblasti e osteoclasti per il 
rimodellamento dei tessuti duri su una parte della superficie e fibroblasti per la 
formazione dei tessuti molli nelle regioni adiacenti. 
L’interazione di una cellula con una superficie avviene attraverso estensioni della 
membrana cellulare. Tali strutture sono coperte da proteine di adesione e da 
recettori molecolari. Le molecole coinvolte nell’adesione iniziale comprendono 
molecole della matrice extracellulare (ECM) quali il collagene, la 
trombospondina, la fibronectina, la vitronectina e l’osteopontina e recettori della 
superficie cellulare come le integrine. L’aumento della produzione di specifici 
componenti dell’ECM è spesso considerato come un segno di migliore risposta 
cellulare (Davies et al., 1990; Lowenberg et al., 1991; Groessner-Schreiber e 
Tuan, 1992).Le interazioni cellulari con le molecole dell’ECM generano segnali 
specifici che sono tradotti attraverso le integrine in varie parti della cellula (Sinha 
et al., 1994). Diverse proteine dell’ECM mediano l’adesione cellulare ai substrati. 
La fibronectina e la vitronectina, che si trovano in molte matrici extracellulari e 
nel plasma, promuovono l’adesione cellulare e la riorganizzazione dei micro-
filamenti di actina, influenzando così il citoscheletro, la morfologia cellulare e la 
migrazione (Kreis et al., 1993). Ovviamente, il successo dell’impianto in un 
tessuto duro dipende non solo dall’adesione iniziale e dalla conseguente 
proliferazione delle cellule osteogeniche, ma anche dalla loro capacità di formare 
osso. La formazione di osso è complessa e strettamente regolata da fattori locali, 
quali citochine e fattori di crescita, così come da ormoni. 
 
I batteri sulle superfici implantari 
Le proteine che vengono assorbite su una superficie implantare potrebbero non 
solo servire a creare un sito favorevole per l’adesione cellulare, ma potrebbero 
facilitare la colonizzazione da parte di batteri (Hoght et al., 1985). Diverse specie 
batteriche possono legarsi alle proteine dell’ECM. Per esempio, si pensa che la 
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fibronectina medi l’adesione degli stafilococchi del flusso sanguigno (Vaudaux et 
al., 1993). Diversi tipi di batteri si sviluppano meglio su diversi substrati. Per 
esempio, uno studio in vitro ha dimostrato un’aumentata colonizzazione di leghe 
metalliche, come il Ti6Al4V, da parte dello stafilococco aureo, mentre lo 
stafilococco epidermidis tende a colonizzare substrati polimerici (Barth et al., 
1989), dati in accordo con l’evidenza clinica. Idealmente, le modificazioni di 
superficie dovrebbero favorire l’adesione di cellule eucariotiche, mentre 
dovrebbero prevenire la colonizzazione microbica. 
E’ già stato menzionato come la reazione infiammatoria tissutale che si verifica 
dopo l’inserimento di un impianto possa condizionare seriamente la stabilità di un 
biomateriale. Quando un biomateriale penetra anche attraverso la cute, viene 
esposto ad agenti ambientali, tra cui i batteri. Un’eventuale infezione può risultare 
in un’ulteriore infiammazione e nel fallimento dell’impianto. A differenza degli 
impianti polimerici, le infezioni originate da impianti in titanio possono essere 
trattate con terapie locali. Ciò è parzialmente dovuto alla natura della superficie, 
in quanto è più energeticamente favorevole per le proteine essere assorbite su 
superfici idrofobiche, come quelle dei polimeri, rispetto alle idrofiliche, come il 
titanio. Ne consegue che le proteine assorbite sui polimeri possono esporre diversi 
gruppi funzionali o dominii rispetto a quelle assorbite su titanio. La minor 
quantità di biofilm che si forma sulle superfici metalliche potrebbe essere dovuto 
a questo fenomeno. La colonizzazione dipende comunque anche dalla natura della 
superficie cellulare batterica, poiché essa determina la proprietà di legare le 
proteine. 
 
5.8 Risposta a lungo termine 
La determinazione di una risposta a lungo termine a un impianto si basa su studi 
clinici e sperimentazioni in vivo, dove i dispositivi implantari sono analizzati dopo 
la rimozione o tramite sezioni istologiche a vari periodi dopo il loro inserimento. 
Vengono misurate la quantità di crescita ossea e l’adesione dell’impianto e viene 
valutata la presenza di tessuto non osseo attorno all’impianto stesso. Tali 
sperimentazioni presentano diversi svantaggi: sono lunghe, ci sono interpretazioni 
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etiche sfavorevoli quando vengono utilizzati gli animali ed è difficile rapportare il 
fallimento o il successo di un impianto nel processo di osteointegrazione a 
specifici parametri dell’impianto. Il continuo sviluppo di modelli in vitro e lo 
studio delle interazioni tra una superficie e l’ambiente sono quindi fondamentali 
per capire a fondo i dettagli dell’integrazione biologica. 
Nonostante questi problemi, studi sull’inserimento implantare in vivo hanno 
offerto risultati interessanti per quanto riguarda la risposta biologica a lungo 
termine. Per esempio, variazioni delle superfici d’ossido del titanio possono 
condizionare l’assorbimento delle proteine su scala molecolare, avendo quindi 
anche un effetto a lungo termine (Wälivaara et al., 1994; Wälivaara et al., 1996). 
Larsson et al. hanno condotto una serie di studi su impianti inseriti in coniglio e 
hanno dimostrato che lo spessore di ossido e la rugosità superficiale possono 
influenzare l’adesione dell’osso all’ossido di titanio durante le prime sette 
settimane dopo l’inserimento, mentre, a distanza di un anno non si riscontrano 
differenze (Larsson et al., 1994; Larsson et al., 1996; Larsson et al., 1997). In 
ricerche che hanno confrontato impianti in oro, zirconio e titanio, l’oro ha indotto 
meno formazione di osso, con formazione di più tessuto molle (Thomsen et al., 
1997). Ciò è in accordo con gli studi sulla risposta dell’osso alle superfici 
polimeriche ricoperte con oro o titanio (Albrektsson et al., 1982). Ovviamente, la 
chimica di superficie dell’oro è molto diversa da quella del titanio o zirconio. Il 
titanio e lo zirconio si comportano in modo simile, nonostante ci siano differenze 
a livello microscopico (Albrektsson et al., 1985). 
Uno studio interessante ha indagato la superficie di impianti commerciali in 
titanio dopo fallimento dell’osteointegrazione (Arys et al., 1998). Lo strato di 
TiO2 degli impianti falliti si è dimostrato sottile o inesistente e, ove presente, 
mostrava una composizione irregolare e l’inclusione di numerosi elementi 
estranei. Gli Autori hanno proposto un meccanismo di ossidoriduzione in cui lo 
strato di TiO2 viene parzialmente o completamente dissolto, permettendo la 
diffusione di ioni nei tessuti circostanti e il conseguente fallimento dell’impianto. 
Tale teoria è in accordo con uno studio di Esposito et al., che hanno analizzato 
una serie di impianti falliti in cui non è stata trovata evidenza di un aumentato 
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spessore di ossido (Esposito et al, 1999). Essi, però hanno osservato come 
qualsiasi spessore biologico dell’ossido dovrebbe essere maggiore in un impianto 
fallito, a causa dell’aumento dell’infiammazione tissutale Nonostante questi 
Autori considerino il fatto che gli studi in cui era stato osservato uno spesso strato 
di ossido riguardassero impianti non falliti, essi osservano che i lavori precedenti 
hanno utilizzato diverse metodologie per stimare lo spessore di ossido e che la 
rimozione di tessuto organico dalla superficie è critico nel determinare lo spessore 
di ossido residuo. 
La crescita di ossido è stata spiegata sulla base delle reazioni dei prodotti chimici 
nel sistema biologico in risposta ai processi di impianto (Eliades, 1997). Per 
esempio, i processi metabolici delle cellule infiammatorie sulla superficie 
dell’impianto potrebbero produrre specie attive di ossigeno, quali l’O2- (Freeman 
e Crapo, 1982) che potrebbe, in soluzioni acquose, portare alla formazione di 
specie quali l’H2O2. Tali specie ossidative sono state associate con la formazione 
di superfici di titanio idrogel, che portano ad una crescita di ossido all’interfaccia 
dell’impianto (Tengvall e Lundström, 1992; Tengvall et al., 1989; Sundgren et al., 
1986). E’ anche stato suggerito che, come risultato delle differenze nei processi 
metabolici, l’ossido su parti di impianti inseriti nel midollo osseo dovrebbe essere 
più spesso rispetto alle zone a contatto con la corticale (Eliades, 1997), nonostante 
non ci sia altra conferma nella letteratura. 
I processi fisico-chimici che sono responsabili dello spessore di ossido potrebbero 
anche influenzare il rilascio di ioni titanio man mano che il titanio superficiale si 
disgrega. Titanio è stato trovato in tessuti adiacenti agli impianti e negli organi di 
animali in cui i dispositivi implantari erano stati inseriti nell’osso (Meachin e 
Williams, 1993; Woodman et al., 1984; Bessho et al., 1995). Inoltre, la 
distribuzione degli ioni si è dimostrata eccedere quella stimata in base agli studi in 
vitro, che hanno evidenziato che le superfici in titanio hanno una tendenza a 
dissolversi, anche se ricoperte con idrossiapatite (Ektessabi et al., 1994; Ektessabi 
et al., 1996; Palka et al., 1998). Comunque, trattamenti quali la passivazione con 
acido nitrico seguita da ossidazione termica o invecchiamento tramite ebollizione 
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in acqua distillata, riducono seriamente la quantità di titanio rilasciato (Wisbey et 
al., 1991). 
La spettroscopia di impedenza elettrochimica ha dimostrato come lo spessore 
dello strato di ossido dopo trattamento con H2O2 si accompagni a un notevole 
aumento della concentrazione dei gruppi idrossilici superficiali (Pan et al., 1998). 
Questi risultati, mentre suggeriscono che il perossido di idrogeno può portare ad 
un ispessimento dello strato di ossido, non offrono spiegazioni sugli esperimenti 
in vivo nei quali tale evidenza non era stata osservata. 
 
5.9 Gli effetti della chimica di superficie 
Ci sono pochi dubbi sul fatto che la topografia di superficie sia estremamente 
importante nell’influire sulle interazioni biologiche all’interfaccia, ma anche la 
chimica di superficie riveste un ruolo critico. Studi in vivo hanno dimostrato una 
migliore formazione di osso attorno a superfici in titanio e zirconio rispetto 
all’oro, a parità di rugosità di superficie su una scala di 10 µm (Thomsen et al., 
1997). Su una scala macromolecolare, studi in vitro hanno dimostrato che il 
titanio assorbe meno albumina rispetto all’oro, rame o argento (Zeng et al, 1999). 
Nonostante tali elementi abbiano un comportamento chimico molto diverso, sottili 
differenze chimiche di superficie possono anche influenzare la risposta biologica. 
Distinguere gli effetti chimici e topografici sarebbe difficile, ma permetterebbe 
una comprensione completa degli effetti della superfice; anche se le superfici 
ottimali dipendono molto da entrambi i parametri e l’attuale ricerca si sta 
indirizzando verso la comprensione degli effetti combinati di rugosità superficiale 
e proprietà chimiche sulla risposta cellulare in vitro (Boyan et al., 1995; 
Chehroudi et al., 1995; Letić-Gavrilović, 2000; Wiskott et al., 1999). 
Alcuni studi hanno specificatamente sollevato il problema se i trattamenti per 
alterare la topografia di superficie siano in grado di influenzarne la chimica. Per 
esempio, Taborelli et al. hanno considerato le proprietà di superficie del titanio 
trattato specificatamente per migliorarne la topografia (Taborelli et al., 1997). 
Oltre alla caratterizzazione della microrugosità superficiale e alla bagnabilità, è 
stata quindi analizzata anche la composizione chimica. Tutti i campioni hanno 
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dimostrato una composizione simile all’ossido di titanio, con tracce di carbonio, 
silicio e impurità di calcio. I campioni trattati con mordenzatura acida hanno 
evidenziato uno strato sub-superficiale contenente idrogeno al di sotto dello strato 
di ossido nativo dovuto alla passivazione. Le misurazioni della bagnabilità hanno 
dimostrato che tutte le superfici erano idrofobiche e le superfici a mordenzatura 
acida presentavano un angolo di contatto lievemente maggiore. Taborelli et al. 
hanno concluso che, nonostante la scelta del trattamento superficiale influenzi la 
rugosità di superficie, la composizione chimica e la bagnabilità della superficie 
nativa di ossido di titanio sono mantenute. Dovrebbe comunque essere 
sottolinetao che ci sono poche informazioni disponibili su come anche minime 
concentrazioni di impurità o cambiamenti della composizione chimica influenzino 
la risposta biologica. 
I seguenti paragrafi tratteranno più in dettaglio gli effetti della chimica di 
superficie sulle interazioni con l’ambiente biologico. 
 
Impurità 
Il problema della pulizia superficiale dei materiali è stato identificato già da alcuni 
anni (Kasemo et al., 1988). Il reperimento di contaminanti nei materiali implantari 
ha portato alcuni studiosi a porre in dubbio i protocolli rigorosi di maneggiamento 
in alcune tecniche cliniche (Ameen et al., 1993). I lavori di Lausmaa et al. 
forniscono una visione interessante sulla composizione superficiale del titanio 
preparato con un’ampia varietà di metodiche (Lausmaa et al., 1990; Lausmaa et 
al., 1999). La superficie pulita è generalmente contaminata da idrocarburi, azoto 
organico o inorganico, composti contenenti zolfo ed elementi frequenti quali 
calcio, potassio, silicio, sodio e cloro. Anche il SEM a basso voltaggio è stato 
usato per monitorare la contaminazione di carbonio sulla superficie di titanio 
disponibile in commercio per impianti dentari, evidenziando la presenza di 








Importante tanto quanto gli effetti delle impurità e della contaminazione 
superficiale, è l’effetto dei processi di sterilizzazione sulla composizione chimica 
di superficie. I processi convenzionali di sterilizzazione possono depositare 
contaminanti, quali azoto, magnesio, silicio e cloro (Klauber et al., 1990; Keller et 
al., 1990) e composti organici (Sutherland, 1993) sulla superficie del titanio. 
L’autoclave a vapore, se usata per sterilizzazioni multiple, inibisce l’adesione 
cellulare (Keller et al., 1990; Doundoulakis, 1987; Vezeau et al., 1996) e 
comporta un’ispessimento dello strato di ossido, ridotti livelli di acqua e OH- sulla 
superficie (Sutherland et al., 1993) e una discolorazione bluastra (Vezeau et al., 
1996) probabilmente dovuta all’aumentato spessore di ossido (Arsov et al., 1975). 
La presenza di impurità di fluoro sulla superficie sembra aumentare lo spessore di 
ossido dopo l’uso dell’autoclave (Lausmaa, 1985). 
La sterilizzazione tramite etanolo risulta invece in una significativa riduzione 
della migrazione cellulare rispetto alle superfici autoclavate o trattate con 
passivazione acida (Keller et al., 1990). In uno studio in vitro, dischi in titanio 
diversamente preparati sono stati usati in colture cellulari (usando la linea 
cellulare osteoblastica umana MG63) e quindi puliti, risterilizzati con l’autoclave 
e riutilizzati (Martin, 1996). Non sono state osservate differenze tra i dischi nuovi 
e quelli usati. 
Approcci alternativi alla sterilizzazione includono l’uso di luce ultravioletta (UV) 
(Doundoulakis, 1987; Hartman et al., 1989), che ha effetti minimi sulle proprietà 
superficiali e sulla migrazione e adesione cellulare (Vezeau et al., 1996), calore a 
secco (Doundoulakis, 1987; Kilpadi et al., 1998) e pulizia al plasma (Kasemo e 
Lausmaa, 1988; Baier e Meyer, 1988). Quest’ultima tecnica utilizza spesso un 
plasma a ioni argon ed è stata particolarmente studiata. La superficie di ossido 
dopo trattamento ha una più elevate energia superficiale rispetto ad altre superfici 
ossidate (Keller et al., 1990; Baier e Meyer, 1988). E’ stata osservata 
un’aumentata adesione cellulare, nonostante i fibroblasti e le cellule epiteliali non 
presentassero alterazioni nella loro funzione (Jansen et al., 1991; Swart et al., 
1992). La funzione delle cellule simili agli osteoblasti, d’altra parte, sembra essere 
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influenzata dalla pulizia a plasma argon (Stanford et al, 1994), dimostrando 
aumentati livelli di espressione di osteocalcina e attività della fosfatasi su 
superfici lisce rispetto alle ruvide, mentre l’espressione del collagene non si 
presenta alterata. 
Aronsson et al. hanno esaminato l’uso del trattamento al plasma per la detersione, 
preparazione e modificazione dei materiali metallici, utilizzando il titanio come 
modello (Aronsson et al., 1997). Con appropriati parametri, il plasma all’argon si 
è dimostrato in grado di rimuovere le tracce chimiche residuate da trattamenti 
precedenti, inclusi i contaminanti precedentemente assorbiti, altre impurità e gli 
strati nativi di ossido. Le superfici derivate risultano più pulite e più facilmente 
controllabili rispetto a quelle ottenute con le preparazioni convenzionali. Inoltre, 
tali superfici possono essere successivamente trattate per formare strati 
superficiali ben controllati, come uno strato uniforme di TiO2 (attraverso 
l’ossidazione termica o al plasma in O2) o di nitruro di titanio (usando il plasma a 
N2). E’ stato comunque dimostrato che l’uso di parametri del plasma inappropriati 
può portare a un’aumentata contaminazione, alla formazione di strati indesiderati, 
come ad esempio di carburi o nitruri, e a potenziali cambiamenti della morfologia 
superficiale. 
Prima della sterilizzazione di superficie, la passivazione intenzionale, ad esempio 
con il trattamento all’acido nitrico, è stata raccomandata per gli impianti chirurgici 
in titanio. Ciò si basa sulla considerazione per cui i residui della lavorazione 
potrebbero non essere rimossi dalle procedure di detersione. Kilpadi et al hanno 
esaminato l’effetto dei procedimenti di finitura e sterilizzazione in uno studio 
metodico orientato all’analisi delle superfici (Kilpadi et al., 1998). Le procedure 
di detersione comportano una contaminazione dello strato ossido con residui di 
fosforo, mentre la passivazione usando l’HNO3 è in grado di rimuovere il fosforo 
dalla superficie. La sterilizzazione a secco risulta in un più spesso strato di ossido 
per i campioni non passivati prima. Ciò è stato attribuito alla presenza di un minor 
numero di difetti superficiali dopo la passivazione. Il meccanismo della crescita di 
ossido e della migrazione del fosforo attraverso lo strato superficiale non è stato 
completamente chiarito. Due meccanismi sono stati suggeriti per giustificare i dati 
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dell’esperimento: la crescita verso l’interno dell’ossido attraverso la diffusione di 
O2-, con il fosforo migrante nell’osso attraverso un gradiente di concentrazione, 
oppure la crescita dello strato di ossido verso l’esterno attraverso la diffusione 
attraverso il Tin+, accompagnato dalla migrazione del fosforo verso l’esterno della 
superficie. Il meccanismo prevalente potrebbe dipendere dall’iniziale 
preparazione superficiale. Studi sul modello di superfici di ossido avranno 
senz’altro un impatto importante in questo campo. 
 
Modificazioni per migliorare la deposizione di fosfato 
Come riportato precedentemente, la spontanea precipitazione, nucleazione e 
crescita delle fasi di fosfato di calcio è vista come una fase importante 
nell’osteointegrazione. Sono stati fatti diversi tentativi per migliorare la velocità 
di precipitazione modificando la superifice di titanio. Sono stati sperimentati 
diversi trattamenti chimici, tra cui l’uso degli strati in titanio sol-gel (Li e de 
Groot, 1993), il trattamento con H2O2 (Pan et al., 1998; Ohtsuki et al., 1997), il 
trattamento con soluzioni alcaline, con o senza il calore (Kim et al., 1996; Kokubo 
et al., 1996; Kim et al., 1997; Yan et al., 1997; Nishiguchi et al., 1999; Feng et al., 
1999), e la mordenzatura con HCl e H2SO4 (Wen et al., 1997; Wen et al., 1998). 
E’ comunemente suggerito che la bioattività di superficie sia indotta dalla 
formazione di idrogel di TiO2 che induce l’inizio della nucleazione dell’apatite. 
Alcuni di questi processi sono stati ottimizzati per perfezionare la natura dello 
strato superficiale. Per esempio, il trattamento di Ti chimicamente puro con 
NaOH forma uno strato superficiale di idrogel di sodio (Kim et al., 1999). Dopo 
riscaldamento a 600˚C, si forma uno strato superficiale di titanato di sodio 
amorfo, che induce la deposizione di apatite. La composizione dell’interfaccia 
cambia gradualmente a seconda della vicinanza al titanio e le più alte temperature 
risultano in una più debole forza di legame con lo strato di apatite. E’ stata infatti 
indicata l’esistenza di un esteso strato di ossido di titanio tra il titanato di sodio e il 
titanio e la debolezza dell’interfaccia è stata attribuita alla presenza di questo 
strato cristallino di TiO2 che si forma, probabilmente, in seguito all’aumentata 
diffusione attraverso la superficie porosa di idrogel a più alte temperature. 
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Particolare interesse è stato focalizzato sulla modificazione delle superfici tramite 
l’inclusione in soluzioni contenenti ioni calcio. Hanawa et al. hanno scoperto che 
le polveri di anatase reagiscono con le soluzioni acquose di calcio formando uno 
strato di titanato di calcio sulla superficie delle particelle di titanio (Hanawa et al., 
1998). La quantità, composizione e morfologia del precipitato di fosfato di calcio 
variano a seconda del pH e della concentrazione di ioni della soluzione originale 
in cui il titanio viene immerso, suggerendo che la natura delle specie pre-assorbite 
influisce sulla velocità di mineralizzazione in soluzione fisiologica. Le soluzioni 
di H2O2 contenenti vari cloruri metallici (es TaCl5 e SnCl2) sono anche state usate 
per creare superfici in titanio bioattive (Ohtsuki et al., 1997) e la bioattività è stata 
attribuita allo strato di titanio idrogel sulla superficie contenente gruppi basici Ti-
OH. 
 
Modificazioni per migliorare l’assorbimento di biomolecole 
Oltre a incoraggiare le reazioni di precipitazione inorganica richieste per la 
biomineralizzazione, la presenza di calcio sulla superficie sembra anche 
migliorare l’assorbimento proteico. Il trattamento del Ti con CaCl2 per fornire una 
superficie ricca in ioni Ca2+ si è dimostrato in grado di creare una superficie che 
assorbe selettivamente dal siero umano le stesse proteine dell’idrossiapatite 
(Ellingsen, 1991). E’ stato suggerito che le caratteristiche di superficie dello strato 
esterno di TiO2 cambiano da anioniche a cationiche in seguito all’assorbimento di 
Ca2+, aumentando la capacità di assorbire le proteine attraverso gruppi acidici 
funzionali. Il pretrattamento con il Ca ha anche dimostrato di aumentare in 
maniera significativa l’assorbimento dell’albumina salivare (Steinberg et al., 
1995). 
E’ interessante notare come esperimenti a risoluzione atomica abbiano indicato 
che livelli molto bassi di calcio presenti naturalmente come impurità su singoli 
cristalli di TiO2 possono avere un impatto considerevole sulla chimica e struttura 
di superficie (Nörenberg et al., 1998; Zhang et al., 1998; Nörenberg et al., 1999). 
L’assorbimento proteico sui fosfati di calcio non è ancora ben chiaro, nonostante 
si pensa che l’assorbimento sia di natura elettrostatica. Si crede che, oltre ai due 
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noti siti di assorbimento (Ca2+ e PO43-), anche i vuoti e i difetti possano risultare 
importanti (Hay e Moreno, 1979). 
E’ stato comunque osservato come i rivestimenti in fosfato di calcio assorbano più 
proteine rispetto alla superficie in titanio, ma presentino anche un effetto 
maggiore sulla struttura dello strato assorbito. E stato suggerito che ciò potrebbe 
essere una conseguenza di interazioni elettrostatiche più forti con il fosfato di 
calcio altamente ionico. Non è stata osservata alcuna differenza statisticamente 
significativa nell’assorbimento di albumina tra idrossiapatite amorfa e 
fluoroapatite e ciò è probabilmente attribuibile alla natura altamente 
disorganizzata delle superfici. L’effetto di cambiamenti conformazionali sulle 
interazioni tra proteine assorbite e recettori cellulari di superficie rimane un’area 
di studio che richiede maggior approfondimento (Zeng et al., 1999). 
Un grosso problema nella modificazione delle superfici per il legame con le 
proteine comprende il fatto che le proteine tendono a legarsi in maniera non 
specifica su una superficie solamente se sono presenti interazioni deboli. Ciò può 
condurre all’assorbimento indiscriminato di una varietà di biomolecole. Le 
modificazioni delle superfici inorganiche potrebbero modulare l’assorbimento 
proteico, ma in maniera piuttosto imprecisa o incontrollabile. 
Sukenik et al hanno modificato il Ti attraverso la silanizzazione utilizzando 
gruppi terminali inclusi –CH3, -OH e –Br ed hanno studiato l’effetto su colture di 
cellule neurali (Sukenik et al., 1990). Spesso, l’altro gruppo terminale delle 
molecole spaziatrici porta un gruppo amminico primario che può reagire con una 
molecola o cross-reagire per fornire la specifica funzionalità chimica richiesta per 
far aderire la biomolecola di interesse. Nanci et al. hanno fatto aderire molecole 
spaziatrici derivate dal silano alle superfici in titanio. In particolare, la 
gluteraldeide è stata usata per legare la fosfatasi alcalina e l’albumina alla 
superficie. Si è visto che le biomolecole sono in grado di mantenere 
rispettivamente la loro attività enzimatica e la loro antigenicità (Nanci et al., 
1998). 
In maniera simile, Xiao et al. hanno fatto assorbire un film multistrato di 
poli(3aminopropil)silossano sulle superfici in titanio (Xiao et al., 1997; Xiao et 
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al., 1998). Agenti leganti eterobifunzionali sono stati usati per produrre una 
superficie in grado di immobilizzare peptidi adesivi alle cellule attraverso 
l’aggiunta covalente del gruppo tiolico di cisteina. E’ stato notato che, nonostante 
la silanizzazione sia molto precisa, il grado di copertura, orientamento e 
organizzazione degli strati risultanti rimane poco chiaro (Ulman, 1996). E’ 
generalmente accettato come i gruppi silanici reagiscano con i gruppi idrossilici 
su una superficie di ossido e come la polimerizzazione avvenga attraverso lunghe 
catene alchiliche di silano che formano monostrati, mentre corti silani bifunzionali 
(come gli amino silani) tendono a formare multistrati. Xiao et al. hanno usato 
tecniche radiomarcanti per caratterizzare superfici di titanio silanizzate (Xiao et 
al., 1998). La silanizzazione è risultata essere la fase chiave nel determinare la 
riproducibilità delle successive modificazioni, suggerendo che l’interazione 
iniziale con la superficie e l’organizzazione dello strato di silano sono molto 
importanti. Rezania et al. hanno similarmente modificato il gruppo terminale di un 
silano per produrre superfici funzionali in grado di accoppiarsi ai tioli disponibili 
su molecole quali peptidi, proteine, anticorpi ed enzimi sia in ambienti acquosi 
che non acquosi (Rezania et al., 1999). 
 
Superfici resistenti alle proteine e alle cellule 
In molti casi, non si verifica una forte adesione di proteine o cellule su una 
superficie. Le superfici in titanio sono rese resistenti ai batteri e sono trattate in 
modo da inibire la coagulazione del sangue (Schultz et al., 1982; Ratner, 1993; 
Wälivaara et al., 1996). Sono stati studiati diversi sistemi che rendono la 
superficie potenzialmente resistente alle proteine e alle cellule. I rivestimenti con 
poli(idrossietilmetacrilato) idrogel sono utilizzati per evitare che le cellule 
aderiscano a colture cellulari su piastre di plastica. La resistenza cellulare è stata 
attribuita a deboli proprietà meccaniche e ad un alto contenuto di acqua (Rollason 
et al., 1993). Anche le superfici ricoperte con ossido di polietilene (PEO) 
presentano proprietà di resistenza all’adesione cellulare, che sembrano dipendere 
dagli effetti sterici e dall’entropia associati con le lunghe e mobili catene 
organiche idratate (Szleifer, 1997). Tale ipotesi è però ancora in discussione. 
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Prime e Whitesides hanno osservato che anche le superfici modificate utilizzando 
catene molto corte contenenti la sequenza ripetuta di ossido di etilene possono 
resistere all’assorbimento proteico (Prime e Whitesides, 1993). Anche i 
rivestimenti con polisaccaridi idrofilici hanno proprietà antiadesive e possono 
essere fabbricati in modo da essere spessi solo qualche nanometro (Brink et al., 
1992). 
 
5.10 Gli effetti della topografia di superficie 
Nel 1985, Thomas e Cook studiarono i parametri che possono avere un effetto 
sulla neoformazione di osso sugli impianti e scoprirono che solo la 
caratterizzazione superficiale (in particolare la rugosità superficiale) era in grado 
di influenzare l’osteointegrazione (Thomas e Cook, 1985). Conseguentemente, gli 
effetti della rugosità superficiale sull’osteointegrazione furono esaminati in vivo 
su animali secondo due metodiche principali: l’istomorfometria, dove la quantità 
di contatto tra osso e impianto (BIC=bone/implant contact) è misurata come 
valore percentuale, e la biomeccanica, che misura ad esempio la forza di distacco 
dell’interfaccia o il valore di rimozione del torque (Gotfredesen et al., 1992). In 
generale, le superfici rugose dimostrano statisticamente una maggior stabilità e un 
maggiore BIC rispetto alle superfici lisce. 
Dalla clinica, così come dagli studi in vivo, risulta evidente come la topografia di 
una superficie implantare influenza il processo di osteointegrazione. Per esempio, 
le superfici ruvide in titanio plasma-spray hanno dimostrato di favorire la risposta 
cellulare rispetto a superfici lisce (De Santis et al., 1996). Le interazioni proteine-
superficie e cellule-superficie sono anche influenzate dalla topografia a livello 
microscopico. Fessure, protrusioni e cavità di dimensioni simili alle proteine (1-10 
nm) e alle cellule (1-100 nm) possono rivestire un ruolo importante. E’ noto già 
dal 1911 che le cellule in coltura rispondono alla topografia superficiale con cui 
sono in contatto (guida da contatto), coinvolgendo alterazioni della forma, 
orientamento e polarità cellulari (Harrison, 1911). Studi in vitro hanno 
conseguentemente confermato che la topografia di superficie è un fattore 
importante nel controllare la forma, l’orientamento e l’adesione di cellule 
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mammifere, influenzando quindi il comportamento e la funzione delle cellule 
(Curtis e Clark, 1990). Negli ultimi anni, sono stati studiati gli effetti di substrati 
con geometrie superficiali ben definite (Clark et al., 1990; Curtis e Wilkinson, 
1997; Flemming et al., 1999), mentre lo sviluppo di tecniche quali l’AFM hanno 
permesso la misurazione della rugosità su scala inferiore al micron (Baro et al., 
1986). Le cellule si sono dimostrate in grado di attaccarsi a superfici micro-ruvide 
e di adattarsi alla topografia (Meyle et al., 1993). Senza dubbio, la guida di 
contatto è stata osservata in numerosi substrati diversi, con un’ampia gamma di 
topografie (Eisenbarth et al., 1996). Anche cambiamenti molto piccoli di rugosità 
(circa 1 µm) possono causare modifiche del comportamento cellulare e perfino 
strutture con dimensioni dell’ordine dei 130nm si sono dimostrate indurre una 
guida da contatto (Clark et al., 1991). A parte le consequenze specifiche per 
l’ottimizzazione delle superfici per l’impianto chirurgico, ciò ha implicazioni sulla 
manipolazione e sul trattamento quotidiano di questi materiali. 
Un particolare esempio di ciò è lo scaling, una procedura odontoiatrica atta alla 
detartrasi e al mantenimento della salute parodonatale. Così come è importante 
mantenere un buon ancoraggio all’osso, è importante mantenere un buon sigillo 
tra l’impianto dentario e l’ambiente orale. Ciò è garantito dalla combinazione di 
tessuto epiteliale e connettivale gengivale (Lavelle, 1981). Il distacco di questo 
sigillo, assieme all’insulto batterico, può risultare in una perimplantite e, alla fine, 
nel fallimento implantare (Guy et al., 1993). Per prevenire ciò, i depositi di placca 
e tartaro devono essere rimossi dall’impianto dentario e ciò si raggiunge, a livello 
sottogengivale, con lo scaling. Un aumento della rugosità superficiale ottenuto 
dall’abrasione dell’impianto da parte delle curettes può però influenzare la 
risposta cellulare a livello della superficie dell’impianto (Fox et al., 1990; 
Dmytryk et al., 1990, Kuempel at al., 1995). Una maggior rugosità può favorire 
l’adesione batterica o permettere il rilascio di tracce di elementi metallici, 
impedendo la rigenerazione del sigillo dei tessuti molli. Alterazioni superficiali 
sono state osservate per numerosi tipi di curettes e per sistemi abrasivi ad aria 
tranne che per le curettes in plastica (Meschenmoser et al., 1996). 
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Per i materiali implantari endo-ossei, un’ottima osteointegrazione è strettamente 
legata alla risposta delle cellule dell’osso e molti studi hanno indagato l’effetto 
della rugosità superficiale su cellule simili agli osteoblasti (Lowenberg et al., 
1991; Groessner-Schreiber e Tuan, 1992; Puleo et al., 1991; Bowers et al., 1992; 
Stanford et al., 1994; Martin et al., 1995; Kieswetter et al., 1996; Nishimura et al., 
1998; Batzer et al., 1998; Boyan et al., 1998; Noth et al., 1999; Degasne et al., 
1999). Studi in vitro hanno dimostrato che gli osteoblasti possono esibire una 
maggiore iniziale adesione alle superfici rugose, così come un’aumentata 
proliferazione cellulare e espressione di fosfatasi alcalina (Bowers et al., 1992; 
Lowenberg et al., 1991; Puleo et al., 1991). Ci sono comunque state delle 
indicazioni per cui la rugosità da sola non necessariamente promuove l’adesione 
cellulare. Stanford et al. hanno valutato la risposta di cellule simili a osteoblasti 
sulle superfici in titanio preparate tramite sabbiatura, seguita da sterilizzazione 
con raggi ultravioletti, ossido di etilene, argo plasma o autoclave tradizionale 
(Stanford et al., 1994). In genere, le superfici pulite al plasma hanno dimostrato 
una relazione inversa tra la rugosità superficiale e i markers fenotipici per la 
risposta ossea in confronto alle superfici sterilizzate con gli altri metodi. I livelli 
delle proteine specifiche dell’osso, l’osteocalcina e l’attività enzimatica della 
fosfatasi alcalina, erano maggiori sulle superfici lisce rispetto a quelle ruvide. 
Una serie di studi sono stati condotti usando la linea cellulare MG63. In questo 
caso è stato dimostrato che le cellule sono in grado di differenziarsi a una rugosità 
compresa tra gli 0.2 e i 6 µm (Martin et al., 1995). Nonostante le superfici più 
rugose inibiscano la proliferazione cellulare, sia la produzione di matrice che 
l’attività specifica della fosfatasi alcalina risultano aumentate. Ciò è stato 
considerato come evidenza del fatto che una superficie più rugosa favorisce un 
fenotipo più differenziato. 
Un’aumentata produzione di fattori di crescita (PGE2 e TGFβ) indica che la 
rugosità superficiale può anche influenzare eventi locali modulatori all’interfaccia 
(Kieswetter, et al., 1996). La rugosità superficiale si è anche dimostrata in grado 
di aumentare la risposta delle cellule MG63 a ormoni, tra cui metaboliti della 
vitamina D (Boyan et al., 1998). Questo risultato è stato considerato indicatore del 
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fatto che il sistema endocrino è coinvolto nella normale guarigione dell’osso 
attorno a un impianto. Aggiungendo prostaglandine al sistema (Batzer et al., 
1998) molti, ma non tutti gli effetti della rugosità superficiale sulla 
differenziazione osteoblastica sono stati influenzati. Ciò dimostra l’importanza di 
comprendere come l’osteogenesi all’interfaccia osso-materiale sia modulata non 
solo dalla superficie del materiale, ma anche da citochine locali, ormoni sistemici 
e manipolazioni farmacologiche. 
Per valutare il comportamento dei condrociti (Schwartz et al., 1996) e fibroblasti 
(Brunette, 1986; Meyle et al., 1993; Eisenbarth et al., 1996; Dunn e Brown., 1986; 
Román et al., 1999; Chou et al., 1995; Inoue et al., 1987) sono stati esaminati e 
creati esperimenti che hanno specificatamente indagato la risposta dei fibroblasti 
gengivali (Kononen et al., 1992) e del legamento parodontale (Michaels et al., 
1991). Sono state studiate anche le cellule epiteliali (Brunette, 1986; Kuempel et 
al., 1995; Chehroudi et al., 1989; Chehroudi et al., 1990) ed è stato dimostrato che 
solchi di diverse dimensioni possono influenzare i fibroblasti e le cellule epiteliali 
in maniera diversa (Chehroudi et al., 1990). Cellule diverse preferiscono adottare 
forme diverse e ciò potrebbe avere implicazioni per la loro funzione quando 
vengono intrappolate dalla microtopografia superficiale. Uno studio 
particolarmente interessante ha dimostrato che i fibroblasti depositano tracce di 
fibronectina sulle superficic in titanio (Abiko et al., 1993). Queste tracce sono 
state trovate sulle pareti e sul fondo dei solchi, allineate con essi. Ciò ha suggerito 
che l’assorbimento di fibronectina in questo modo potrebbe offrire un’addizionale 
sorgente di guida da contatto. E’ interessante notare che le tracce di fibronectina 
sono più abbondanti quando i fibroblasti sono in coltura in un siero senza 
fibronectina. 
Ovviamente queste osservazioni hanno condotto a studi specifici sulla topografia 
di superficie, come quelli di Olin et al., che hanno esaminato diverse superfici 
elettrolucidate (Olin et al., 1992). Per capire inoltre i fenomeni legati alla 
topografia, come quelli osservati nelle interazioni biologiche, è necessario essere 
in grado di quantificare la rugosità come un parametro standard. Parametri come 
la rugosità superficiale media sono utili, ma non sono in grado di descrivere la 
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topografia su una scala di misura. Per esempio, una superficie potrebbe essere 
rugosa su scala macroscopica, ma avere aree di superficie liscia tra larghe aree di 
fessure e protrusioni. 
Infine, mentre le superfici ruvide hanno un chiaro vantaggio in termini di 
interazioni biologiche, è importante ricordare che alterazioni topografiche 
potrebbero portare a un aumento delle interazioni con microrganismi e rendere la 
superficie più difficile da detergere (Quirynen et al., 1993). 
Allo scopo di ricercare la superficie implantare ideale, sono state proposte varie 
metodiche di trattamento: 
Tornitura: è usata per raggiungere un preciso controllo sulla geometria del 
substrato (Brunette et al., 1983; Brunette et al., 1999) ed è stata impiegata in studi 
in vitro sul comportamento delle cellule e del citoscheletro (Brunette, 1986; Dunn 
e Brown, 1986), così come in ricerche in vivo (Chehroudi et al., 1989; Chehroudi 
et al., 1990; Brunette, 1991). E’ importante sottolineare come i metodi usati per 
modificare la topografia possano influenzare la chimica della superficie e 
viceversa, rendendo l’interpretazione dei risultati difficile o alterata. Ad esempio, 
i solchi prodotti dalla tornitura alterano la forma e l’organizzazione del 
citoscheletro delle cellule che aderiscono alla superficie del titanio. Su superfici 
lisce, infatti, i fibroblasti sono allargati e diffusi a caso, mentre su superfici 
microtornite con solchi a forma di V di 3 µm, i fibroblasti appaiono allungati e 
raggruppati. Chou et al. hanno dimostrato che tali solchi possono alterare 
l’espressione del gene della fibronectina, la stabilità dell’mRNA, la sua secrezione 
e assembramento (Chou et al., 1995). E’ da notare, però, che anche differenze 
nella composizione chimica di superfici lisce sono in grado di modulare 
l’espressione della fibronectina. Gli stessi Autori hanno anche esaminato gli 
effetti della topografia e della chimica di superficie sull’espressione del gene e 
sulla sintesi di enzimi coinvolti direttamente nel rimodellamento delle molecole 
dell’ ECM (Chou et al., 1998). Enzimi dello zinco, ad esempio, sono responsabili 
della degradazione dei componenti dell’ECM (es collagene e proteoglicani) nella 
normale differenziazione e rimodellamento e sono quindi probabilmente coinvolti 
nel rimodellamento tissutale. 
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Sabbiatura: permette di modificare le superfici per sottrazione tramite getto d’aria 
e abrasivi sotto pressione per tempi e caratteristiche definiti. Le polveri utilizzate 
variano per composizione e granulometria e in molt casi vengono utilizzate 
polveri all’ossido di alluminio con granulometria da 12 a 250 micron. Alcune case 
produttrici, per non alterare la biocompatibilità del titanio, utilizzano polveri al 
biossido di titanio con granulometria di 25 micron. 
Mordenzatura: le superfici sono ottenute mediante mordenzatura acida e tale 
tecnica è stata introdotta per evitare gli inconvenienti della sabbiatura 
(contaminazione del titanio con ossido di alluminio, perdita non controllata di 
sostanza metallica con conseguente diminuzione della resistenza meccanica). Il 
trattamento di mordenzatura è ottenuto tramite immersione in bagni contenenti un 
acido o combinazioni di più acidi per tempi e concentrazione definiti. I principali 
mordenzanti usati sono l’acido cloridrico, l’acido solforico, l’acido fluoridrico e 
l’acido nitrico. 
Sabbiatura e mordenzatura: questi trattamenti nascono dall’unione dei due 
precedenti ed hanno portato a ottimi risultati clinici (Ishikawa et al., 1997). In uno 
studio che ha confrontato la mordenzatura acida con o senza sabbiatura, sono state 
messe in coltura cellule simili agli osteoblasti ma derivanti da una diversa linea 
cellulare (Saos-2) (Degasne et al., 1999). E’ stato dimostrato che la sabbiatura da 
sola non è in grado di alterare significativamente la composizione chimica 
macroscopica della superficie. Sia un’alta rugosità superficiale, sia la presenza di 
fibronectina o vitronectina si sono dimostrate importanti per l’adesione, la 
diffusione e la proliferazione cellulare sulle superfici in titanio. 
Plasma spray: le superfici sono ottenute mediante termospruzzatura: gli impianti 
previa sabbiatura vengono ricoperti da particelle di titanio spruzzate a elevata 
temperatura. Sfortunatamente, l’inadeguatezza di questo processo comprende il 
fallimento all’interfaccia come risultato di un debole legame tra il rivestimento e il 
metallo (Dhert et al., 1991; Kangasniemi et al., 1994). 
Rivestimenti: varie tecniche sono state utilizzate per depositare l’HA, incluse la 
deposizione elettroforetica (Ducheyne et al., 1985), la deposizione laser (Singh et 
al., 1994; Antonov et al., 1997) e lo sputtering a raggio ionico (Wolke et al., 
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1994). I rivestimenti con idrossiapatite sono stati preparati anche con metodi sol-
gel (Kaciulis et al, 1998), ottenendo films omogenei di alta qualità in confronto ai 
campioni preparati commercialmente con il plasma spray. Rivestire il substarto in 
titanio con strati CaTiO3 risulta infatti inizialmente in films HA con migliori 
stechiometria e omogeneità. 
Oltre all’integrità dell’interfaccia metallo/rivestimento, è anche auspicabile una 
bassa velocità di dissoluzione del rivestimento HA. Le superfici in titanio hanno 
la tendenza a dissolversi, anche se sono rivestite con materiali simili all’HA 
(Palka et al., 1998). Leadley et al hanno valutato la dissoluzione di HA in 
presenza di ioni Ti, dimostrando che il Ti veniva sostituito dal Ca dell’HA 
(Leadley et al., 1997). E’ stato suggerito che la sostituzione potrebbe essere 
dovuta a un diretto scambio cationico, o a dissoluzione seguita da precipitazione 
di un composto di fosfato di titanio. 
Nonostante i risultati incoraggianti in termini di rigenerazione ossea e adesione al 
rivestimento, quindi, le proprietà degli impianti rivestiti non sono ideali. La 
composizione variabile, la dissoluzione a bassi pH e la frattura o delaminazione 
continuano a costituire seri problemi. C’è anche una certa preoccupazione sul 
fatto che superfici rivestite con HA possano fornire un ambiente più adatto alla 
colonizzazione batterica rispetto ai materiali non rivestiti. 
Negli ultimi anni, c’è stato un crescente interesse nella possibilità di usare la 
deposizione da soluzioni di fosfato di calcio supersaturate per mimare la 
formazione normale di idrossiapatite. Tale strategia potrebbe permettere il 
rivestimento di superfici di forme anche complicate o porose, con un materiale 
che formi forze di legame elevate con l’osso. Ciò ha il vantaggio aggiunto di 
essere semplice, poco costosa e di evitare qualsiasi effetto avverso termico 
In un’analisi istologica, superfici variamente modificate (sabbiatura con ossido di 
titanio, tornitura e plasma spray) si sono dimostrate in grado di influenzare le 
cellule in maniera diversa, alterando non solo l’espressione delle proteine 
cellulari, ma anche la matrice mineralizzata (Cooper et al., 1999) 
La stimolazione di una più veloce osteointegrazione attraverso una risposta 
cellulare, così come l’integrazione e la ritenzione, possono anche essere 
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migliorate da un meccanico interlocking con i tessuti adiacenti. In alternativa, 
superfici ruvide potrebbero permettere micromovimenti all’interfaccia che 
potrebbero risultare in un’infiammazione e favorire processi quali la corrosione o 
l’induzione e propagazione di fratture (Wiskott et al., 1999). 
 
Superfici bioattive 
Molecole attive da un punto di vista biologico, usate per il rivestimento della 
superficie degli impianti, rappresentano un passo in avanti per l’osteogenesi 
dell’interfaccia. Esse offrono, infatti, un enorme potenziale sul controllo genetico 
e promuovono l’osteogenesi. I fattori di crescita dell’osso non sono ancora ben 
chiari, ma la maggior parte dei ricercatori concordano sul fatto che il contatto tra 
superfici bioattive degli impianti e l’osso non sia statico, ma dinamico e che la 
presenza di elementi bioattivi potrebbe ottimizzare l’osteointegrazione (Letić-
Gavrilović et al., 2000). 
Diversi carboidrati e polielettroliti chimicamente e fisicamente adatti, come 
l’acido alginico(Morra e Cassinelli, 2000; Richert et al., 2006), lo ialuronato 
(Morra, 2005), l’eparina (Keuren et al., 2003) e idrogel di destrani (Ferreira et al., 
2004) sono stati usati come materiali da rivestimento. I carboidrati sembrano 
rivestire molti ruoli nei processi biologici, che restano, comunque, poco chiari. 
Recentemente, questa area di ricerca si è focalizzata sulla potenziale applicazione 
di polisaccaridi bioattivi (Bumgardner et al., 2003), collagene di tipo I e 
condroitin-solfato (Kokkonen at al., 2008) 
Considerando poi che una via di attivazione degli osteoblasti dipende dalla loro 
interazione con la sequenza Arg-Gly-Asp (RGD) attraverso i recettori di 
membrana per le integrine, la ricerca si è anche indirizzata alla valutazione di 
superfici di polimeri modificati con peptidi e RGD, ottenedo buoni risultati di 
osteointegrazione (Germanier at al., 2006). 





6 LE PECTINE IN IMPLANTOLOGIA 
 
6.1 Le pectine 
Il termine pectina indica una famiglia di eteropolisaccaridi (esosano C6H10O5) 
accomunati dalla presenza di almeno il 65% di acido galatturonico. In ciascun 
aggregato di pectina si possono distinguere tre parti: l’omogalatturonano, il 
ramnogalatturonano I e il ramnogalatturonano II. L’omogalatturonano è un 
polimero lineare che consiste in molecole di acido α-D-galatturonico unite con 
legami 1-4 glicosidici e spesso esterificate da metanolo (in misura anche del 70%) 
(Fig. 6.1). 
 
  Fig. 6.1 Schema di due molecole di acido α-D-galatturonico 
L’acido galatturonico, a sua volta, deriva dall'ossidazione del carbonio 6 del 
galattosio a gruppo carbossilico. Il ramnogalatturonano I consiste in un 
polisaccaride formato da una sequenza di acido α-D-galatturonico e α-L-ramnosio 
alternati. Ciascuna molecola di acido α-D-galatturonico è legata alla successiva di 
α-L-ramnosio da un legame 1-4 glicosidico. Ciascun α-L-ramnosio è legato al 
successivo acido α-D-galatturonico da un legame 1-2. Da questa catena se ne 
diramano altre. Il ramnogalatturonano II consiste in catene di omogalatturonano 
(nonostante il nome fuorviante) cui sono legate catene varie. 
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Nonostante si conoscano gli elementi fondamentali delle pectine, non c'è ancora 
accordo sul modo in cui tali elementi sono legati fra loro. La ragione è forse 
dovuta alla difficoltà di estrarre e studiare una molecola di così rilevanti 
dimensioni e complessità senza alterarne le caratteristiche. Un’ipotesi prevede che 
le sequenze di acido α-D-galatturonico e α-L-ramnosio formino delle catene 
piegate a zig-zag che danno vita a zone regolari del polisaccaride (dette per questo 
smooth). La piegatura a zig-zag potrebbe essere data dal legame 1-2 tra ciascun α-
L-ramnosio e il successivo acido α-D-galatturonico, interrompendo la linearità dei 
legami 1-4. Le altre catere danno vita a strutture le cui ramificazioni assomigliano 
a peli (dette per questo hairy). I gruppi carbossilici delle zone smooth, se carichi 
negativamente, possono legarsi a cationi. Se questi sono divalenti, il caso tipico è 
quello del calcio, questi possono fungere da ponte tra più catene polisaccaridiche. 
La forza di tali ponti è ridotta dall'acidità, dalla temperatura, dal livello di 
esterificazione dei gruppi carbossilici (se più del 50% i ponti non si formano). 
Anche pectine fortemente metilate possono gelificare, in modo irreversibile, 
purché a basso pH (inferiore a 3.5) e in presenza di zuccheri, così che si formi un 
numero sufficiente di legami tipo ponte idrogeno. I gel di pectina non presentano 
strutture rigide ordinate, ad eccezione delle zone smooth e hairy (Christensen, 
1968). 
Le pectine formano dei colloidi gelatinosi, abbondanti nella parete cellulare della 
frutta: essi vengono idrolizzati con la maturazione da alcuni enzimi come la 
pectasi e la pectinasi. Ogni frutto ha una percentuale di pectina variabile a 
seconda della specie e della sua età di maturazione. La pectina cementifica lo 
spazio tra una cellula e l'altra, tenendole unite e dando croccantezza a frutta o 
verdura. Col procedere della maturazione questo legame si scioglie e il frutto 
perde consistenza. (Fry et al., 1993; Redondo-Nevado et al., 2001; McCann et al., 
2001). Le pectine possono essere isolate su scala industriale per l’industria 
alimentare. 
Le pectine sono potenziali candidati per il rivestimento di superfici implantari in 
quanto la loro struttura è ben controllabile e presentano riconosciute proprietà 
antinfiammatorie (Chen et al., 2006). Un altro aspetto che giustifica il loro 
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potenziale uso riguarda il fatto che tali molecole non vengono degradate dal corpo 
umano. 
Dalle pectine si possono isolare e modificare enzimaticamente le regioni hairy 
(MHRs: modified hairy regions). Sia la composizione, la carica e la bagnabilità 
delle MHRs possono essere controllate. Come accennato sopra, le pectine sono 
formate da diversi elementi strutturali e differenti combinazioni di tali elementi 
organizzati nelle cosiddette regioni smooth e hairy determinano una vasta gamma 
di queste grandi molecole. La regione hairy può infatti anche contenere catene 
laterali di arabinogalattano legate ai residui di ramnosio e può essere sostituita con 
gruppi acetile a livello dell’acido galatturonico. Altri elementi strutturali della 
regione hairy, come lo xilogalatturano, contengono a loro volta residui di xilosio e 
possono essere esterificati con metanolo (Willats et al., 2001; O’Neill et al., 2004; 
Morra et al., 2004). 
Tramite enzimi specifici, come l’endopoligalatturonasi e le metilesterasi, è 
possibile rilasciare le regioni hairy dalla regione smooth per successive 
modificazioni con, per esempio, la ramnogalatturon-idrolasi e liasi (Schols, et al., 
1995; Schols et al., 1994; Mutter et al., 1998; van Alebeek et al., 2003). 
 
6.2 Le interazioni tra pectine e osso 
In un recente studio, Kokkonen et al hanno investigato, tramite fluorescenza e 
microscopia confocale, come le cellule ossee siano in grado di aderire, proliferare 
e differenziarsi su un rivestimento di pectine modificate (Kokkonen et al. 2007). 
Gli Autori hanno impiegato cellule preosteoblastiche murine e una popolazione di 
cellule ossee isolata da ossa lunghe di ratto Le due regioni hairy modificate, 
denominate rispettivamente MHR-A e MHR-B sono state sintetizzate impiegando 
due diversi enzimi che hanno permesso il rilascio della componente di 
omogalatturonano, esponendo quindi le zone ramificate. Tali derivati delle pectine 
di mela contengono diverse quantità di differenti tipi di catene laterali neutre, 
nonostante la struttura di base rimanga sostanzialmente uguale (Morra et al. 
2004). 
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Le differenze nella composizione molecolare (mol%) di MHR-A e MHR-B sono 






Arabinosio 50 11 
Galattosio 10 20 
Acido galatturonico 26 37 
Glucosio 1 3 
Mannosio 0 0 
Ramnosio 5 11 
Xilosio 8 18 
Gruppi metile / 100 mol di acido 
galatturonico 
40 34 
Gruppi acetile / 100 mol di acido 
galatturonico 
55 11 
Ramnosio / acido galatturonico 0.19 0.30 
% (w/w) glicidi 66 78 
Tab. 6.1 Quantità (mol %) di diversi componenti glucidici di MHR-A e MHR-B dopo 
modificazione enzimatica 
 
Gli Autori hanno evidenziato come le cellule ossee aderiscono preferenzialmente 
ad uno specifico tipo di pectina, l’MHR-B, mentre l’MHR-A dimostra capacità di 
adesione agli osteoblasti minore rispetto a superfici non trattate. 
Ciò è stato anche confermato dal fatto che numerose e ben evidenti adesioni focali 
sono state osservate per l’MHR-B e per una superficie di controllo a base di 
polistirene, poche per un controllo negativo e nessuna per l’MHR-A (Fig. 6.2). 




Fig. 8.2 Immagini confocali della crescita di osteoblasti murini su un controllo negativo (A), 
polistirene (B), MHR-A (C) e MHR-B (D). Le adesioni focali colorate con anticorpi anti paxillina 
possono essere evidenziate come aree rosse 
 
E’ stato osservato che la dimensione e la morfologia delle adesioni focali 
apparivano diverse tre MHR-B e polistirene se si evidenziava la presenza di 
vinculina, con una prevalenza per la superficie di polistirene. 
Anche ponendo in coltura cellule tratte dall’endostio delle ossa lunghe di ratti 
neonati su diverse superfici (MHR-A, MHR-B, polistirene e superfici ossee), è 
stata dimostrata un’indubbia preferenza delle cellule osse per l’MHR-B rispetto 
all’MHR-A. In particolare, il numero di osteoclasti adesi alle superfici era 
maggiore per l’MHR-B rispetto al polestirene, ma non differiva significatamente 
rispetto ai campioni di osso, mentre risultava decisamente scarso per l’MHR-A. 
E’ stato inoltre osservato che sull’MHR-B aderivano maggiori cellule con uno o 
due nuclei rispetto al polistirene e all’osso. Su quest’ultimo, in particolare, c’era 
una netta prevalenza di osteoclasti polinucleati. L’attività degli osteoclasti, 
valutata osservando la presenza di anelli di actina, si è dimostrata, inoltre, essere 
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decisamente maggiore per l’MHR-B, leggermente più scarsa per il campione di 
osso e nulla per l’MHR-A. 
Gli stessi Autori hanno condotto un ulteriore studio in cui sui suddetti substrati 
sono state valutate l’espressione della fosfatasi alcalina e la deposizione di calcio. 
Hanno confermato come l’MHR-B, ma non l’MHR-A, sia in grado di favorire la 
differenziazione degli osteoblasti (Kokkonen et al., 2008). 
Bussy et al. hanno messo in coltura cellule ossee prelevate da embrioni di pollo 
sui medesimi substrati di pectina, confermando come l’MHR-B, ma non l’MHR-
A promuova la migrazione e la differenziazione cellulare. 
Alla luce di questi studi in vitro è stato quindi postulato che specifiche pectine 
modificate possono indurre una buona risposta osteoblastica e possono, quindi, 
essere proposte, previa validazione di studi in vivo, per il rivestimento di superfici 
implantari in titanio. Le pectine sono,infatti, in grado di aderire alla superficie in 
titanio degli impianti tramite condensazione tra i gruppi carbossilici delle MHR e 
amino gruppi depositati sulle superfici stesse. 
In letteratura, però, non è al momento noto alcuno studio che valuti la risposta in 
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7 SCOPO DELLA RICERCA 
 
Lo scopo del progetto di ricerca è stato quello di valutare, tramite studi in vivo su 
animale, il comportamento di guarigione del tessuto osseo a contatto con superfici 
di impianti in titanio bioattive. E’ stata valutata, in particolare, l’osteointegrazione 
a quattro settimane dall’inserimento di impianti alloplastici trattati con diverse 
pectine. Il modello utilizzato è stato scelto per un’analisi a breve termine in grado 
di verificare l’effetto del rivestimento della superficie sulla velocità del processo 
di guarigione. 
Lo studio è stato svolto in cieco ed ha previsto l’esecuzione di analisi istologiche 
e prove biomeccaniche. In particolare, l’istomorfometria è stata utilizzata per 
quantificare la percentuale di osso neoformato a diretto contatto con l’impianto, 
mentre l’analisi della microdurezza e la valutazione della forza necessaria alla 
rimozione dell’impianto stesso sono risultati indicativi della qualità dell’osso 
neoapposto. 
Inoltre, il microscopio elettronico a scansione e la microtomografia 
computerizzata hanno permesso di ottenere immagini delle viti circondate dal 
tessuto osseo in modo da poter condurre una valutazione qualitativa 
dell’interfaccia osso/impianto. 





8 IL CONIGLIO COME ANIMALE DA ESPERIMENTO 
 
Sfortunatamente, per eseguire una valutazione preclinica del processo di 
guarigione dell’osso attorno ad una vite in titanio, si rende necessaria la 
sperimentazione animale. La ricerca scientifica ha cercato di mettere a punto 
nuove tecniche sperimentali per evitare l’impiego di animali, ma fino ad 
oggi non è stato ancora riportato in letteratura alcun modello affidabile in 
grado di riprodurre l’osteointegrazione di dispositivi implantari. 
La scelta dell’animale su cui eseguire il progetto di ricerca trattato in questa 
tesi, è stata dettata soprattutto dall’oggetto dello studio e dalla necessità di 
rendere la sperimentazione più economica possibile, nel senso di utilizzare il 
numero di animali più esiguo possibile e di non incorrere in errori di 
procedura. 
Per ridurre al minimo il numero di animali utilizzati, in ciascun coniglio 
sono stati inseriti otto dispositivi implantari. E’ stato calcolato che era 
necessario impiegare un minimo di 24 conigli per condurre un’opportuna 
analisi statistica. L’esperimento è stato programmato in maniera dettagliata 
ed ogni fase è stata condotta correttamente, in modo da evitare il rischio di 
fallimenti e di ripetizioni altrimenti non necessarie. Gli animali impiegati 
appartenevano alla stessa razza, allo stesso genere e presentavano un peso 
molto simile tra loro, in modo da minimizzare la variabilità biologica e, 
conseguentemente, anche il numero di conigli impiegati. I conigli sono stati 
conservati in ottime condizioni igieniche e, prima della sperimentazione, 
non presentavano alcuna infezione o condizione patologica che avrebbe 
potuto interferire con i risultati dell’esperimento. Gli animali non sono stati 
sottoposti ad alcuna procedura sperimentale in grado di determinare una 
patologia cronica o progressivamente debilitante. 
La ricerca è stata programmata al fine di ridurre al minimo qualsiasi 
sofferenza per gli animali. I conigli sono stati conservati in larghe gabbie 
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singole, a una temperatura di 20±0.5°C, con un tasso di umidità pari a circa 
il 55±10% e con cibo e acqua ad libitum. 
Al fine di procedere a interventi chirurgici il meno possible invasivi, sono 
stati utilizzati solo impianti con il diametro minimo compatibile con il 
protocollo della ricerca (1.8mm). 
Un veterinario ha monitorato regolarmente la salute degli animali durante 
l’intera durata dell’espermento. I conigli sono stati trattati secondo la 
normativa ISO 10993-2 e il protocollo sperimentale ha ricevuto 
l’approvazione del Ministero della Salute. 





9 PROGRAMMAZIONE DELLA RICERCA 
 
I campioni sono stati forniti direttamente dalla ditta Nobil Bio Ricerche 
S.r.L. 192 dispositivi implantari aventi cinque diversi trattamenti superficiali 
(48 impianti per superficie) sono stati inseriti nell’osso trabecolare 
dell’epifisi tibiale e nell’osso corticale della diafisi femorale di 24 conigli di 
razza New Zealand. Due impianti sono stati inseriti nel femore destro, due 
in quello sinistro, due nella tibia destra e due in quella sinistra di ogni 
coniglio. I dispositivi inseriti nello stesso osso sono stati distinti in distali e 
prossimali. 
Le diverse tipologie di superficie sono state denominate A, B, C, e D e tutto 
il lavoro è stato svolto in cieco rispetto al tipo di caratterizzazione 
superficiale degli impianti analizzati. Solo nel momento in cui l’analisi dei 
dati è stata conclusa, è stata rivelata la seguente identità dei campioni: 
 
• A: impianti in titanio tornito non rivestito (gruppo di controllo) 
• B: impianti ricoperti da una porzione di pectina denominata MHR-B, 
ottenuta dopo modificazione con un enzima preparato 
commercialmente (Rapidase liq+ - DSM Food Specialities) 
• C: impianti ricoperti da pectina di mela intera 
• D: impianti ricoperti da una porzione di pectina denominata MHR-
A, ottenuta dopo modificazione con un enzima preparato 
commercialmente (Rapidase C600 - DSM Food Specialities) 
 
I dispositivi implantari inseriti nell’osso sono stati utilizzati per i seguenti 
esperimenti: analisi istomorfometrica, analisi della microdurezza, test del 
torque, valutazione al microscopio elettronico a scansione (SEM). Due 
impianti per tipologia di superficie sono stati utilizzati per ottenere 
immagini alla microtomografia computerizzata (microTC) prima di essere 
processati per le analisi istomorfometriche e di microdurezza. 
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I dispositivi implantari sono stati suddivisi nelle diverse sperimentazioni 
secondo quanto mostrato nella tabella 9.1. 
 
Sperimentazione Osso A B C D Totale 
Femore 13 13 13 13 52 Istomorfometria e 
microdurezza Tibia 13 13 13 13 52 
Femore 10 10 10 10 40 Torque 
Tibia 10 10 10 10 40 
Femore 1 1 1 1 4 SEM 
Tibia 1 1 1 1 4 
Totale  48 48 48 48 192 
 
Tab. 9.1 Distribuzione degli impianti tra i diversi tipi di sperimentazione 
 
Particolare attenzione è stata posta nel ridurre le variabili biologiche: la 
programmazione dell’inserimento degli impianti ha preso in considerazione 
sia la caratterizzazione superficiale, sia il sito di inserimento in modo da 
ottenere un’equa distribuzione. 
Tuttavia, a causa del limitato numero di impianti programmati per l’analisi 
al SEM, questi ultimi sono stati inseriti nello stesso sito (quattro nella tibia 
prossimale destra e quattro nel femore prossimale destro). 
Ogni impianto è stato nominato utilizzando un doppio numero: la prima 
cifra (da 1 a 24) faceva riferimento all’animale impiegato, la seconda (da 1 a 
8) corrispondeva al sito dove il dispositivo era stato impiantato (femore 
destro o sinistro, tibia destra o sinistra, prossimale o distale). Ciò ha 
permesso ai ricercatori di eseguire un’analisi in cieco durante la lettura dei 
risultati, non essendo a conoscanza della distribuzione delle diverse 
caratterizzazioni superficiali. 
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La programmazione cronologica degli interventi è riassunta nella tabella 
9.2. 
 
Conigli Intervento Sacrificio 
1 - 6 11 Dicembre 2006 8 Gennaio 2007 
7 e 8 12 Dicembre 2006 9 Gennaio 2007 
9 - 14 13 Dicembre 2006 10 Gennaio 2007 
15 - 24 8 Febbraio 2007 8 Marzo 2007 
  




10. PROCEDURE CHIRURGICHE 
 
Sono stati impiegati 24 conigli maschi del peso di 4.100±0.250 kg e maturi 
dal punto di vista scheletrico. Gli animali sono stati stabulati e monitorati 
per 10 giorni prima di procedere alla sperimentazione. 
Gli interventi chirurgici sono stati eseguiti in condizioni asettiche (Figg. 
10.1 e 10.2). L’anestesia generale è stata indotta con un’iniezione i.m. di 
tiletamina/zolazepam (Zoletil®, 15mg/kg) e xilazina (Rompun® Bayer AG, 
Leverkusen, Germany). Prima dell’intervento è stata somministrata una 
copertura antibiotica (Cefazolin, 100 mg/kg). 
 
  
Fig. 10.1: Strumentario chirurgico    Fig. 10.2: Fase dell’intervento chirurgico 
 
Dopo aver ottenuto la completa anestesia dell’animale (assenza di 
movimento, riduzione dei riflessi corneali, abbassamento della mandibola), 
si è proceduto con la tricotomia della zona da incidere. Sono state effettuate 
una pulizia ed una disinfezione della cute con iodiopovidone (Betadine®) al 
fine di prevenire l’infezione della ferita ed è stata eseguita un’anestesia 
locale sottocutanea con mepivacaina associata ad adrenalina 1:100.000 
(0.75 ml al 2%) (Fig. 10.3). 
Dopo aver reperito con precisione il tratto osseo femorale interessato, è stata 
eseguita un’incisione dello strato cutaneo e dei piani muscolari con lama da 






Fig. 10.3 Iniezione sottocute dell’anestetico   Fig 10.4: Incisione cutanea 
               locale 
 
I tessuti molli sono stati allontanati e l’osso è stato quindi esposto con 
l’ausilio di uno scollaperiostio (Fig. 10.5). I fori di 1.8 mm di diametro nei 
quail gli impianti dovevano essere inseriti sono stati creati utilizzando una 
fresa a rosetta in acciaio inossidabile seguita da una fresa a spirale non 
dedicata sotto abbondante getto esterno di soluzione salina (Fig. 10.6). 
I dispositivi implantari sono stati inseriti manualmente, adattandoli al sito 
preparato dalle frese. Il posizionamento della fixture è avvenuto fino ad 
ottenere una buona stabilità primaria (Fig. 10.7). 
 
  






      Fig. 10.7: Gli impianti inseriti nel femore 
 
Un’incisione cutanea di 2 cm è stata quindi eseguita sulla faccia laterale 
dell’epifisi prossimale delle tibie destra e sinistra (Fig 10.8). L’osso è stato 
esposto e gli impianti sono stati inseriti come descritto sopra per i femori. 
 
 
      Fig. 10.8: La stessa procedura viene ripetuta per la tibia 
 
Il periostio e la fascia muscolare sono stati quindi suturati con fili in Vicryl 
5/0 (Fig. 10.9), mentre per le suture della cute è stata utilizzata della seta 
3/0. Sono state applicate delle graffette chirurgiche per evitare la deiscenza 
della ferita (Fig. 10.10). E’ stata eseguita un’ulteriore disinfezione 





Fig. 10.9: Sutura della ferita chirurgica    Fig. 10.10: Applicazione delle graffette  
                    chirurgiche 
 
10.1 Follow up post-chirurgico 
In seguito all’intervento chirurgico, gli animali sono stati monitorati 
quotidianamente da un veterinario e le ferrite chirurgiche sono state 
opportunamente medicate. Una terapia antibiotica (Cefazolin, 100 mg/kg) è 
stata somministrata immediatamente dopo e a 24 ore dall’intervento. Un 
analgesico (Metamizole, 50 mg/kg) è stato somministrato nell’immediato 
post-operatorio. A quattro settimane dall’intervento, gli animali sono stati 
anestetizzati come descritto sopra e sacrificati tramite eutanasia 
farmacologia con la somministrazione intravenosa di Tanax® (Hoechst, 
Frankfurt am Main, Germany). 





11 MICRODUREZZA E ISTOMORFOMETRIA 
 
11.1 Materiali e metodi 
I femori e le tibie espiantati dagli animali sono stati puliti delicatamente dai 
tessuti molli (Fig. 11.1). 
Le ossa sono state tagliate in modo da ottenere sezioni trasversali dello spessore 
di circa 8 mm contenenti ciascuna un impianto. A questo scopo è stato utilizzato 
un microtomo metallografico con una lama circolare rotante in carburo di silicone 
(Hergon MT Micro Automatica®, Remet, Bologna, Italia) (Fig. 11.2). 
 
         
Fig. 11.1 Femore con gli impianti inseriti              Fig. 11.2 Il microtomo utilizzato per le  
                                                                                sezioni trasversali dell’osso 
 
Le sezioni trasversali sono state sciacquate con soluzione PBS a pH 7.4 
(Phosphate Buffered Saline®, Sigma, St.Louis, U.S.A.) e quindi fissate in 
formaldeide al 4% per 48 ore a temperatura ambiente. I campioni sono stati quindi 
nuovamente sciacquati con soluzione PBS e quindi disidratati immergendoli in 
una serie crescente di concentrazione di alcol secondo il seguente protocollo: 
- 48 ore in alcol a 70°, 
- 48 ore in alcol a 80° 
- 48 ore in alcol a 95° 
- 48 ore in alcol puro 
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I campioni così disidratati sono stati inglobati in resina epossidica (E-30®, 
Prochima, Calcinelli) che è stata preparata miscelando 100g gr della base con 40 
gr del catalizzatore a temperatura ambiente. La resina è stata versata in forme 
cilindriche contenenti ciascuna un campione. La reazione di polimerizzazione è 
stata condotta a 4°C per 24 ore. La rigidità della resina polimerizzata ha permesso 
di mantenere l’adesione microscopica tra l’impianto e l’osso durante le fasi di 
abrasione meccanica. 
I campioni così ottenuti sono stati sezionati parallelamente all’asse longitudinale 
dell’impianto utilizzando il microtomo menzionato sopra. Le sezioni, dello 
spessore di 2 mm, sono state incollate a un vetrino portaoggetti da microscopia in 
metacrilato. Le sezioni sono state quindi assottigliate, fino a raggiungere uno 
spessore di 200±10 µm, tramite abrasione meccanica (MP200V®, Remet, 
Bologna) a mezzo di dischi abrasivi con granulometria decrescente (Fig. 11.3 e 
11.4). 
 
                
Fig. 11.3 La lappatrice impiegata per              Fig. 11.4 Un campione prima della  
l’abrasione dei campioni                      colorazione 
 
I campioni sono stati colorati con Blu di Toluidina (Blu di Toluidina all’1% e 
carbonato di sodio allo 0.5% in 100ml di acqua distillata) a una temperatura di 
70°C per 20 secondi. Sono stati quindi sciacquati in acqua distillata e asciugati 
delicatamente. Gli stessi campioni sono stati quindi colorati anche con fucsina 
basica a una temperatura di 70°C per 20 secondi, e nuovamente sciacquati e 
asciugati (Fig. 11.5). Il calore necessario per ottenere la colorazione è stato 
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             Fig. 11.5 La procedura di colorazione dei campioni 
 
Analisi della microdurezza 
La durezza dell’osso è stata misurata tramite un test di indentazione 
(Microhardness VMHT 30, Leica, Wien, Austria). Le misurazioni della 
microdurezza sono state condotte tangenzialmente all’interfaccia utilizzando un 
indentatore Vickers (piramide a quattro lati con una base quadrata e un angolo 
all’apice tra le facce opposte di 136°±15’) applicato all’osso con un carico di 0.05 
kgf ed un tempo di applicazione di 5 sec. Il grado di durezza Vickers (HV) è stato 
calcolato dividendo la forza di indentazione per l’area della superficie coinvolta 
dall’indentazione stessa (piramide a 4 superfici) osservata al microscopio. 
Il valore così ottenuto per ogni campione è stato calcolato sui seguenti siti: 
1. sull’osso neoformato, a 100 µm dall’interfaccia osso–impianto, nell’area 
interna delle spire della vite (HV100µm) 
2. all’esterno delle spire, sull’osso pre-esistente, a 200 µm dalla linea che 
connette l’apice delle spire (HV200µm). 
L’indice di maturazione ossea (bone maturation index: BMI) è stato quindi 
calcolato dividendo la microdurezza (HV100µm) dell’osso neoformato per la 
microdurezza (HV200µm) dell’osso pre-esistente e moltiplicando tale valore per 
100. 
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Analisi istologica e istomorfometrica 
L’analisi istologica e istomorfometrica è stata condotta con un microscopio ottico 
a trasmissione e a luce polarizzata (Leica MZ 16®). Dopo una valutazione 
preliminare a diversi ingrandimenti, le misurazioni istomorfometriche sono state 
eseguite in cieco ad un ingrandimento di 10 X. Le immagini sono state acquisite 
con una telecamera digitale (Leica DFC 320®, Leica Microsystems DI, 
Cambridge). Il BIC (Bone Implant Contact) è stato misurato dividendo la 
lunghezza totale del profilo dell’impianto considerato per la lunghezza di contatto 
diretto tra osso e impianto e moltiplicando tale risultato per 100. Il BIC nei nostri 
campioni è stato ottenuto utilizzando il programma informatico di analisi di 
imagine Image Pro Plus ® (Media Cybernetics, Inc). 
 
Analisi statistica 
L’analisi statistica è stata condotta utilizzando il programma informatico SPS 
10.0. 






Le seguenti tabelle riassumono i dati ottenuti dall’analisi della microdurezza. I 
dati sono raggruppati secondo le caratterizzazioni superficiali degli impianti e il 
tipo di osso. La prima colonna si riferisce al numero di identificazione dei 
campioni, la seconda e terza colonna indicano i dati di durezza Vickers 
rispettivamente a 100 e 200 µm, mentre la quarta colonna riassume l’indice di 










Femore  Tibia 
Campione 100 µm 200 µm BMI  Campione 100 µm 200 µm BMI 
1.3 38,4 61,9 62  2.6 48,8 58,9 82,8 
5.2 54,8 65,4 83,8  3.6 50,5 53,9 93,7 
7.1 50 50,7 98,6  4.8 45,7 46,1 99,1 
8.3 55,9 67,9 82,3  5.7 63,4 54,4 116,5 
9.3 43,5 42,1 103,3  7.6 48,7 58,1 83,8 
10.2 57,4 53,2 107,9  8.5 47,4 59,4 79,8 
14.4 53,5 58,2 91,9  9.6 50 52,7 94,9 
15.4 54,7 63,5 86,1  10.8 46,9 52,1 90 
16.2 47,7 49,5 96,4  13.8 52,8 53,1 99,4 
18.4 38,9 40 97,2  14.5 45,8 56,2 81,5 
20.2 46,8 57,5 81,4  18.6 48 57,7 83,2 
23.1 48,1 43 111,9  19.8 43,1 46,3 93,1 
24.3 47,3 59,8 79,1  23.7 41,2 44,1 93,4 




Femore  Tibia 
Campione 100 µm 200 µm BMI  Campione 100 µm 200 µm BMI 
1.2 48,9 57,9 84,5  3.8 54,6 60,9 89,7 
2.4 17,5 19,1 91,6  4.6 54,1 66,2 81,7 
3.2 51,6 54,4 94,9  6.6 45,7 50,9 89,8 
4.1 35,6 50,7 70,2  8.8 62,3 61,4 101,5 
7.4 51,2 45,8 111,8  11.8 51,2 61,3 83,5 
9.1 54,5 60,8 89,6  13.7 49,2 50,9 96,6 
11.3 42,6 56,2 75,8  14.7 38,4 64,2 59,8 
16.3 60,2 61,1 98,5  17.6 56,9 56,2 101,2 
17.2 47,9 55,8 85,8  18.7 60,7 64,1 94,7 
18.3 46,7 48,2 96,9  19.5 48,5 45,4 106,8 
19.4 52,7 51,8 101,7  20.6 46,1 49,7 92,7 
21.1 51,4 55,1 93,3  21.8 50 48,5 103,1 
23.3 45,8 59,2 77,4  23.5 47,3 48,2 98,1 
Tab. 11.2. Valori di microdurezza dei campioni rivestiti dalla porzione di pectina MHR-B  










Femore  Tibia 
Campione 100 µm 200 µm BMI  Campione 100 µm 200 µm BMI 
2.2 39,9 48,8 81,8  2.8 54,8 61,8 88,7 
3.4 61,1 67,3 90,8  5.6 60 61,1 98,2 
4.4 51,9 50,7 102,4  7.7 52,8 56,5 93,5 
5.1 59,8 62,4 95,8  9.5 53,3 52,9 100,7 
6.4 45,9 63,8 71,9  11.6 60,6 68,5 88,5 
8.2 18,3 18,5 98,9  12.8 58,9 63,4 92,9 
10.1 55,1 56,7 97,1  15.5 48,1 61,8 77,8 
12.1 44,4 47,5 93,5  16.5 41,2 41,6 99 
14.3 62,8 64,6 97,2  18.8 51 48,1 106 
19.2 43,4 44,9 96,7  19.7 47,4 40,3 117,6 
20.3 45,3 47,6 95,2  21.6 51 51,6 98,8 
21.3 46,3 50,8 91,1  22.7 56,1 56,7 98,9 
22.1 51,6 57,9 89,1  24.5 51,3 58,3 88 




Femore  Tibia 
Campione 100 µm 200 µm BMI  Campione 100 µm 200 µm BMI 
3.1 48,6 59,5 81,7  1.6 52,6 61,1 86,1 
4.2 51,3 53,9 95,2  2.7 40,7 60,2 67,6 
5.4 34 55,5 61,3  6.8 56,8 58,3 97,4 
6.3 49,6 52,1 95,2  9.8 49,3 48,8 101 
10.4 50,1 63,3 79,1  10.6 32,3 39,1 82,6 
11.2 37,7 55,3 68,2  11.5 60,7 52,4 115,8 
12.4 55,1 61,6 89,5  12.7 50,3 55,2 91,1 
13.3 54,9 68,6 80  15.8 51,8 54,9 94,3 
14.2 39,1 42,5 92  17.7 49,6 50,1 99 
17.4 52,1 54,2 96,1  19.6 43,3 49,6 87,3 
19.1 51,7 55,4 93,3  20.8 50,1 54,9 91,3 
22.3 54,1 57,3 94,4  22.5 52,4 50,5 103,7 
24.1 42,9 42,7 100,5  24.7 50,2 55,3 90,7 
Tab. 11.4 Valori di microdurezza dei campioni rivestiti dalla porzione di pectina MHR-A  
     (gruppo D) 
 
All’interno di ogni gruppo non sono state evidenziate differenze statisticamente 
significative tra tibia e femore, sia per quanto riguarda le misurazioni a 100 µm, 
sia per quelle a 200 µm. 
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Generalmente, non si sono evidenziate differenze statisticamente significative 
confrontando, all’interno della stessa tipologia di superficie e dello stesso 
segmento osseo, i valori a 100 µm e quelli a 200 µm. Fanno eccezione i dati 
ottenuti per la tibia del gruppo A e per il femore del gruppo D, dove, in entrambi i 
casi, i valori registrati a 200 µm sono risultati statisticamente maggiori rispetto a 
quelli a 100 µm. 
La tabella 11.5 e la figura 11.6 riassumono l’analisi statistica condotta sull’indice 
di maturazione ossea fra i gruppi dei campioni analizzati. 
 
Af At Bf Bt Cf Ct Df Dt
Af # NS NS NS NS NS NS NS
At NS # NS NS NS NS NS NS
Bf NS NS # NS NS NS NS NS
Bt NS NS NS # NS NS NS NS
Cf NS NS NS NS # NS NS NS
Ct NS NS NS NS NS # <0.05 NS
Df NS NS NS NS NS <0.05 # NS
Dt NS NS NS NS NS NS NS #
 



























Fig. 11.6 Rappresentazione grafica dei dati riportati in tabella 11.5 
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Si evidenzia come i risultati appaiano molto equilibrati. L’unica differenza 
statisticamente significativa è stata osservata tra gli impianti del gruppo C inseriti 
nella tibia e quelli del gruppo D inseriti nel femore, rappresentando 
rispettivamente i valori maggiori e quelli minori tra tutti i gruppi considerati. 
 
Istomorfometria 
Le seguenti tabelle riassumono i dati ottenuti dall’analisi istomorfometrica. I dati 
sono raggruppati secondo la caratterizzazione superficiale degli impianti e il tipo 
di osso. La prima colonna si riferisce al numero di identificazione dei campioni, la 
seconda colonna indica la lunghezza del contatto diretto tra osso e impianto. La 
terza colonna si riferisce alla lunghezza del profilo dove non si verifica il contatto. 
La quarta colonna indica la lunghezza totale del profilo considerato, mentre la 




Femore  Tibia 
Campione Contatto No 
contatto Totale 
% 





1.3 972 1321,4 2293,4 42,4  2.6 848,5 987,3 1835,8 46,2 
5.2 1340,8 1359,7 2700,5 49,6  3.6 1100,8 1040,1 2140,9 51,4 
7.1 1063,6 1168,1 2231,7 47,6  4.8 905,7 1191,7 2097,4 43,2 
8.3 974,1 1027,3 2001,4 48,7  5.7 1225,7 1335,4 2561,1 47,9 
9.3 1828,2 1822,4 3650,6 50,1  7.6 1217 785,5 2002,5 60,7 
10.2 1376,3 2121,5 3497,8 39,3  8.5 1695,5 1253,9 2949,4 57,5 
14.4 2204,7 1378 3582,7 61,5  9.6 1324,9 1440,6 2765,5 47,9 
15.4 1133,7 1374,7 2508,4 45,1  10.8 1159,3 2117,7 3277 35,4 
16.2 1059,9 1233,9 2293,8 46,2  13.8 944 1158,3 2102,3 44,9 
18.4 1327,6 2281,4 3609,1 36,7  14.5 1657,7 1680,7 3338,4 49,6 
20.2 1748,6 1945,8 3694,4 47,3  18.6 1788,4 863,1 2651,5 67,4 
23.1 1462,3 2159,1 3621,4 40,4  19.8 1526,8 1971 3497,8 43,65 
24.3 945,4 1429,3 2374,7 39,8  23.7 1023,2 1370,9 2394,1 42,7 










Femore  Tibia 
Campione Contatto No 
contatto Totale 
% 





1.2 625,6 1569,7 2195,3 28,5  3.8 1121,1 1096 2217,1 50,6 
2.4 820,6 1055,9 1876,5 43,7  4.6 1388,5 969 2357,5 58,8 
3.2 1264,8 1205,4 2470,2 51,2  6.6 1292,2 1198,7 2490,9 51,9 
4.1 1324,9 1302,6 2394,5 50,4  8.8 1274,9 1407,2 2682,1 47,5 
7.4 1606,4 1362,6 2969 54,1  11.8 1814,5 1765,2 3579,7 50,7 
9.1 1265,6 1136,1 2401,7 52,7  13.7 801 954,9 1755,9 45,6 
11.3 1259,1 1221,8 2480,9 50,7  14.7 1258,8 1407,1 2665,9 47,2 
16.3 1613,7 2138,6 3752,3 43  17.6 1966,1 1210,4 3176,5 61,9 
17.2 1794,8 1280,7 3075,5 58,4  18.7 1414 1685,5 3099,5 45,6 
18.3 1271,8 1554,6 2826,4 44,9  19.5 939,1 1262,2 2201,3 42,6 
19.4 1452,4 1345 2797,4 51,9  20.6 1091,9 1036,9 2128,8 51,3 
21.1 1951,8 1874,5 3826,3 51  21.8 1027 1048,3 2075,3 49,4 
23.3 1378 1773,1 3151,1 43,7  23.5 1344,9 1664,4 3009,3 44,6 





Femore  Tibia 
Campione Contatto No 
contatto Totale 
% 





2.2 483,9 1616,1 2100 23  2.8 1086,6 1766,5 2853,1 38,1 
3.4 741,1 1512,6 2253,7 32,9  5.6 1247,4 1279,2 2526,6 49,4 
4.4 1694,9 878,7 2573,6 65,9  7.7 932,2 1443,3 2375,5 39,2 
5.1 1138 1413,7 2551,7 44,6  9.5 831,4 927,1 1758,5 47,3 
6.4 1527,9 1830,9 3358,8 45,5  11.6 1158,5 1482,7 2641,2 43,8 
8.2 753,2 1226,9 1980,1 38,1  12.8 975,8 1437,2 2413 40,4 
10.1 583,4 917,4 1500,8 38,8  15.5 1385,1 1566,6 2951,7 46,9 
12.1 728 1397,5 2125,5 34,3  16.5 1022,2 1793,9 2816,1 36,3 
14.3 738,4 1097,9 1836,3 40,2  18.8 1216 1147,5 2363,5 51,4 
19.2 1339,5 1522,4 2861,9 46,8  19.7 1100 1405,1 2505,1 43,9 
20.3 778,8 1245 2023,8 38,5  21.6 890,8 114,6 2005,4 44,4 
21.3 1117,3 1257,2 2374,5 47  22.7 1309,9 1328,6 2638,5 49,6 
22.1 1731,1 1947,2 3678,3 47,1  24.5 1236,7 1469,4 2706,1 45,7 








Femore  Tibia 
Campione Contatto No 
contatto Totale 
% 





3.1 594,1 1335,5 1929,6 30,8  1.6 1007,5 2567 3574,5 28,2 
4.2 1167,4 1384,7 2552,1 45,7  2.7 1036,7 1690,1 2726,8 38,1 
5.4 867,4 1034,2 1901,6 45,6  6.8 720,9 1400,3 2121,2 34 
6.3 804,1 1522,5 2326,6 34,5  9.8 926,2 1830,3 2756,5 33,6 
10.4 521,3 1449,4 1970,7 26,4  10.6 1841,1 2302,9 4144 44,4 
11.2 1213,3 1317,3 2530,6 47,9  11.5 1218,9 1586 2804 43,4 
12.4 1035,7 1804,9 2840,6 36,5  12.7 1226,7 2209,4 3436,1 35,7 
13.3 502,5 1426,9 1929,4 26  15.8 1083,5 2068 3151,5 34,4 
14.2 1263,5 1025 2288,5 55,2  17.7 499,2 1300,2 1799,4 27,7 
17.4 846,4 1618,7 2465,1 34,3  19.6 934,1 1666,6 2600,7 35,9 
19.1 857,4 1710,3 2567,7 33,4  20.8 1112,4 1158,7 2271,1 48,9 
22.3 621,6 1335,3 1956,9 31,7  22.5 844,7 1593,9 2438,6 34,6 
24.1 788,4 1528,3 2316,7 34  24.7 714,2 1498,2 2212,4 32,3 




La tabella 11.10 e la figura 11.7 riassumono l’analisi statistica condotta sui valori 
di BIC misurati in ciascun gruppo. 
 
 
  Af At Bf Bt Cf Ct Df Dt 
Af # NS NS NS NS NS <0.005 <0.005 
At NS # NS NS <0.05 NS <0.005 <0.005 
Bf NS NS # NS <0.05 NS <0.005 <0.005 
Bt NS NS NS # <0.05 <0.05 <0.005 <0.005 
Cf NS <0.05 <0.05 <0.05 # NS NS NS 
Ct NS NS NS <0.05 NS # <0.05 <0.005 
Df <0.005 <0.005 <0.005 <0.005 NS <0.05 # NS 
Dt <0.005 <0.005 <0.005 <0.005 NS <0.005 NS # 
Tab. 11.10 Dati ottenuti dall’analisi statistica dei valori BIC 
 
 






















Fig. 11.7: Rappresentazione grafica dei dati riportati in tabella 9.10 
 
Gli impianti con tipologia di superficie del gruppo B si sono dimostrati i migliori, 
presentando la maggior superficie di contatto tra impianto e osso. Per tutte le 
caratterizzazioni superficiali, fatta eccezione per il gruppo D, i dispositivi inseriti 
nella tibia hanno dimostrato valori di BIC maggiori rispetto al femore, senza però 
registrare una differenza statisticamente significativa. 
Confrontando i risultati dei BIC tra i vari tipi di impianto inseriti nel femore, i 
gruppi A e B hanno dimostrato una maggiore superficie di contatto tra osso e 
impianto rispetto ai gruppi C e D, evidenziando una differenza statisticamente 
significativa soprattutto nei confronti del gruppo D. Analoghi risultati si sono 
registrati tra i dispositivi implantari con diversa caratterizzazione superficiale 
inseriti nella tibia. 






12 MICROTOMOGRAFIA COMPUTERIZZATA 
 
12.1 Materiali e metodi 
Prima di processare i campioni per l’analisi istomorfometrica, alcuni impianti 
inclusi nelle sezioni trasversali dell’osso disidratato sono stati analizzati con una 
microtomografia computerizzata. Le tomografie sono state acquisite al Tomolab 
della luce di sincrotrone Elettra di Trieste. 
Le sezioni di osso sono state avvolte in fogli di parafilm in modo da evitarne la 
disidratazione e sono state posizionate su un supporto rotante in modo da 
mantenere l’impianto in posizione verticale. 
Per l’acquisizione delle immagini è stato utilizzato un rivelatore CCD avente 
pixel di dimensioni12.5 X 12.5 µm2. Il fascio conico di raggi X viene prodotto da 
un generatore convenzionale da laboratorio di tipo microfocus (macchia focale 
minima di 5 µ) con bersaglio in tungsteno, capace di emettere uno spettro 
policromatico. Per i campioni in esame è stato utilizzato un voltaggio pari a 90 kV 
e una corrente di 150 µA. Fra la sorgente di raggi X ed il campione è stato posto 
un filtro di alluminio dello spessore di 1 mm, allo scopo di ridurre i fenomeni di 
indurimento dello spettro (beam-hardening). La geometria a fascio conico 
permette la magnificazione dell’oggetto sul piano del detector a seconda delle 
mutue distanze tra sorgente, oggetto e CCD. Per i campioni in esame le distanze 
sorgente-oggetto ed oggetto-detector sono state scelte rispettivamente di 10 cm e 
25 cm. Il fattore di magnificazione che ne risulta è pari a 2.5 (25/10). 
Le tomografie sono state ottenute facendo ruotare l’impianto di 360° ed 
acquisendo 900 immagini per ciascun campione (una ogni 0.4°). Il tempo di 
acquisizione per ogni tomografia variava da 1.8 a 2.2 secondi a seconda dello 




E’ stata quindi condotta un’analisi qualitativa delle immagini prendendo due 
sezioni assiali e, utilizzando il programma di immagini MRICRO, si sono ottenute 




Le seguenti serie di immagini rappresentano, per ogni campione, una proiezione 
longitudinale ed una ricostruzione tridimensionale (o sezione di quest’ultima) 
ottenute dalla microtomografia computerizzata. 
 
Campioni torniti 
        
Fig. 12.1 Microtomografia computerizzata del campione A inserito nel femore 
 
 
        






Si evidenzia un’estesa superficie di contatto tra osso e impianto. In particolare si 
può osservare come la crescita ossea segua un andamento longitudinale, andando 
ad “abbracciare” le spire dell’impianto. Non si notano evidenti differenze nella 
risposta ossea tra il dispositivo inserito nel femore e quello inserito nella tibia. 
 
Campioni rivestiti dalla porzione di pectina MHR-B 
        
Fig. 12.3 Microtomografia computerizzata del campione B inserito nel femore 
 
 
        
Fig. 12.4 Microtomografia computerizzata del campione B inserito nella tibia 
 
 
Si nota anche in questo caso un’ottima risposta ossea in quanto è evidente una 
consistente apposizione di osso neoformato attorno alle spire degli impianti. 
Appare comunque moderatamente maggiore l’area di contatto tra osso e impianto 





Campioni rivestiti da pectina intera 
          
Fig. 12.5 Microtomografia computerizzata del campione C inserito nel femore 
 
 
          
Fig. 12.6 Microtomografia computerizzata del campione C inserito nella tibia 
 
 
Si conferma anche per questo gruppo una maggior area di contatto tra osso e 
impianto nel caso del dispositivo inserito nel femore. 










Campioni rivestiti dalla porzione di pectina MHR-A 
   
Fig. 12.7: Microtomografia computerizzata del campione D inserito nel femore 
 
 
   
Fig. 12.8: Microtomografia computerizzata del campione D inserito nella tibia 
 
 
L’ultimo gruppo analizzato ha dimostrato una limitata osteointegrazione, 
confermata dalla scarsa crescita e apposizione in senso longitudinale di osso 
neoformato. 
 
In generale, le immagini ottenute alla microtomografia non consentono di 
eseguire uno studio morfometrico dell’osteointegrazione e offrono solamente uno 






13 TORQUE TEST 
 
13.1 Materiali e metodi 
Il torque test è stato utilizzato per valutare le proprietà biomeccaniche 
dell’osteointegrazione. Gli impianti ancora inseriti nell’osso espiantato sono 
stati avvolti in una garza imbevuta con soluzione fisiologica e congelati. I 
campioni sono stati rimossi dal congelatore e mantenuti umidi in soluzione 
salina a 4°C per 12 ore. Sono stati quindi mantenuti in soluzione fisiologica 
a temperatura ambiente per almeno 3 ore e quindi posti a 37°C durante le 
successive fasi dei test meccanici, che sono stati eseguiti nell’arco massimo 
di un’ora. Il torque test è stato condotto utilizzando il Digitork 1520-1520 
EM (BLM, Milano). Una forza con direzione anti-rotatoria è stata applicata 
a ciascun impianto ed è quindi stata misurata la forza necessaria per la sua 
rimozione. 
L’analisi statistica è stata condotta utilizzando il programma informatico 




Le seguenti tabelle riportano i dati del torque test. I dati sono raggruppati 
secondo le caratterizzazioni superficiali degli impianti e il tipo di osso. La 
prima colonna si riferisce al numero di identificazione dei campioni, la 
seconda colonna indica la forza necessaria per rimuovere l’impianto 










Femore  Tibia 
2.1 6,8  6.5 13,3 
3.3 5,8  7.8 4,8 
4.3 8,7  11.7 14,2 
6.2 10,1  12.6 10,2 
11.4 5,8  15.6 13,9 
12.2 13,5  16.8 9,2 
17.1 8,9  17.5 6,8 
19.3 13,1  21.7 8,9 
21.4 10,4  22.6 4,6 
22.4 6,4  24.8 10,8 
Tab. 13.1 Dati del torque test relativi agli impianti torniti (gruppo A) 
 
Femore  Tibia 
5.3 8,3  1.7 9,6 
6.1 5,3  5.5 6,9 
8.1 6,8  9.7 4,8 
10.3 11,7  10.7 6,8 
12.3 13,2  12.5 8,9 
13.2 8,1  15.7 9,4 
15.2 8,9  16.6 7,6 
20.4 5,6  20.7 9,2 
22.2 8,8  22.8 6,4 
24.4 6,9  24.6 13,4 
Tab. 13.2 Dati del torque test relativi agli impianti ricoperti dalla porzione di pectina 
MHR-B (gruppo B) 
 
 
Femore  Tibia 
1.4 7,2  1.8 5,4 
7.3 11,2  4.7 9,5 
9.2 10,7  6.7 9,1 
11.1 8,3  8.7 8,4 
13.4 10,8  10.5 8,6 
16.4 9,9  13.5 9,2 
17.3 11,6  14.6 15,4 
18.1 8,4  17.8 10,7 
23.2 11,4  20.5 10,5 
24.2 8,4  23.6 8,6 









Femore  Tibia 
1.1 9,9  3.7 6,8 
2.3 7,4  5.8 8,5 
7.2 6,4  7.5 8,6 
8.4 7,2  8.6 7,2 
9.4 11,2  13.6 3,4 
15.3 8,9  14.8 8,3 
18.2 9,4  16.7 6,9 
20.1 10,4  18.5 7,6 
21.2 8,9  21.5 7,4 
23.4 5,6  23.8 10,5 
Tab. 13.4: Dati del torque test relativi agli impianti ricoperti dalla porzione di pectina 
MHR-A (gruppo D) 
 
Tra i diversi gruppi non si è dimostrata alcuna differenza statisticamente 
significativa e la deviazione standard è risultata molto elevata, come 

















Fig. 13.1 Rappresentazione grafica dei dati ottenuti per il torque test 
Microscopia elettronica a scansione 
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14. MICROSCOPIA ELETTRONICA A SCANSIONE 
 
14.1 Materiali e metodi 
Un impianto per ciascuna superficie è stato rivestito con oro e analizzato al 
Microscopio Eelettronico a Scansione (Stereoscan 430 Leica®) per una 
valutazione qualitativa. L’osso che circondava il dispositivo implantare è 
stato prima inciso secondo un piano longitudinale all’asse dell’impianto 
stesso e una delle due metà così ottenute è stata rimossa in modo da esporre 




   
   
 
Fig. 14.1: Immagini al SEM di un impianto del gruppo A 
 
Si evidenzia una buona crescita di osso all’interno delle spire. 
L’ingrandimento maggiore mostra una struttura ossea matura, ma non 
Microscopia elettronica a scansione 
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Impianti rivestiti con la porzione di pectina MHR-B 
   
 
   
Fig. 14.2: Immagini al SEM di un impianto del gruppo B 
 
Anche in questo caso, osso compatto, e quindi maturo, penetra attivamente 
tra le spire dell’impianto, dimostrando estese aree di contatto diretto con la 













Impianti rivestiti con pectina intera 
  
 
   
Fig. 14.3: Immagini al SEM di un impianto del gruppo C 
 
Si nota come l’osso anche in questo caso penetra tra le spire, ma, nelle 
immagini a maggiore ingrandimento appare decisamente meno compatto, 
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Impianti rivestiti con la porzione di pectina MHR-A 
   
 
   
Fig. 14.4: Immagini al SEM di un impianto del gruppo D 
 
In queste ultime immagini è meno evidente la penetrazione dell’osso 
neoformato all’interno delle spire. Ci sono aree in cui si nota la mancanza di 
contatto tra osso e impianto e l’osso appare, comunque, abbastanza maturo, 








Gli osteoblasti maturi sono in grado di produrre e mineralizzare una matrice 
osteoide ricca in collagene. Gli osteoblasti, però, dipendono dal proprio 
ancoraggio con alcune proteine della matrice extracellulare (ECM), come ad 
esempio la fibronectina, per poter differenziarsi e funzionare correttamente 
(Moursi et al., 1996). Gli epitopi glicidici delle proteine dell’ECM ricoprono un 
ruolo cruciale nella formazione dell’osso. Per esempio, Nagahata e coll. hanno 
postulato che un polisaccaride ialuronico dell’ECM induca l’espressione di 
proteine di adesione cellulare negli osteoblasti (Nagahata et al., 2004).  
Inoltre, l’importanza dei polisaccaridi nella biologia ossea acquisisce ancora più 
valore se si considerano i fattori di crescita. I proteoglicani, i biglicani e le 
decorine della matrice ossea controllano, infatti, gli effetti dei fattori di crescita e 
delle citochine a livello osteoblastico (Bi et al., 2005), mentre i solfati di eparina 
influenzano la morfogenesi del tessuto osseo attraverso i fattori di crescita dei 
fibroblasti (Pan et al., 2005). 
Nella progettazione di un dispositivo implantare endo-osseo, risulta quindi 
fondamentale lo studio delle interazioni degli osteoblasti con le proteine assorbite 
a livello dell’interfaccia osso/impianto. Ciò spiega il crescente interesse della 
letteratura per la ricerca di nuove modificazioni chimiche e topografiche delle 
superfici implantari in grado di riprodurre i complessi fenomeni di interazione che 
si verificano tra le cellule ossee e le proteine della matrice extracellulare. 
 
In questa tesi sono stati valutati in vivo impianti endo-ossei rivestiti con pectine o 
porzioni di queste. In particolare, si sono studiati gli effetti dei diversi rivestimenti 
sulla capacità degli osteoblasti di sintetizzare nuovo tessuto osseo a contatto con 




Studi precedenti in vitro avevano già dimostrato che le cellule osteoblastiche 
tendono a crescere in maggior numero su MHR-B rispetto a MHR-A (Kokkonen 
et al., 2007; Kokkonen et al., 2008; Bussy et al., 2008). 
Tali risultati sono stati confermati dall’analisi istomorfometrica condotta sui nostri 
campioni. I valori maggiori di contatto tra osso e impianto si sono infatti registrati 
per le superfici rivestite da MHR-B, mentre i dispositivi implantari trattati con 
MHR-A hanno dimostrato una scarsa adesione. Per tutti i gruppi, tranne che per 
gli impianti rivestiti da MHR-A, si è osservata una maggiore neoapposizione 
ossea nel caso degli impianti inseriti nella epifisi tibiale rispetto a quelli della 
diafisi femorale. E’ importante, a tal proposito, considerare l’architettura di un 
tipico osso lungo, in cui la densa struttura corticale è limitata essenzialmente alla 
diafisi, mentre le estremità articolari presentano quasi la totalità di osso 
trabecolare. Queste differenze strutturali comportano, di conseguenza, notevoli 
differenze nei processi di guarigione. La relativamente lenta rigenerazione di osso 
corticale attorno all’impianto si basa esclusivamente sul rimodellamento delle 
lamelle, mentre la sintesi di osso trabecolare perimplantare coinvolge non solo il 
rimodellamento delle già esistenti lamelle trabecolari, ma anche la rapida 
formazione di nuove trabecole attraverso il reclutamento di nuove popolazioni di 
cellule osteogeniche all’interno del processo di guarigione. Inoltre, l’osso 
spugnoso presenta un’elevata superficie in contiguità con il midollo osseo. 
Quest’ultimo contiene non solo cellule progenitrici mesenchimali che danno 
origine agli osteoblasti, ma anche una ricca componente vascolare che fornisce sia 
i precursori degli osteoclasti, necessari per il rimodellamento, sia popolazioni 
endoteliali necessarie per l’angiogenesi. Non è quindi da stupirsi se l’osso 
trabecolare si rimodella più velocemente rispetto a quello corticale. 
 
Le differenze riscontrate nella quantità di osso neoformato attorno agli impianti 
non hanno trovato una specifica corrispondenza con la qualità del nuovo tessuto 
osseo, in quanto l’analisi della microdurezza ha fornito risultati di indice di 
maturazione ossea piuttosto omogenei. Si può quindi dedurre che i diversi 




cellule osteoblastiche sulla superficie degli impianti e non la capacità di tali 
cellule di mineralizzare la matrice osteoide prodotta. 
 
Purtroppo i risultati ottenuti dal torque test non si sono rivelati utili per un 
confronto con i dati istomorfometrici e di microdurezza in quanto si è registrata 
una deviazione standard troppo elevata. Ciò potrebbe essere dovuto a una certa 
variabilità nella stabilità primaria ottenuta al momento dell’inserimento degli 
impianti. Inoltre, siccome i risultati sono stati analizzati a quattro settimane 
dall’inserimento degli impianti per valutare la risposta dell’ospite a breve termine, 
tale arco di tempo potrebbe non esser stato sufficiente a validare gli effetti 
biomeccanici dell’osteointegrazione. 
 
Cercando ora di comprendere i meccanismi per cui la migrazione e 
differenziazione osteoblastica sono favorite dalla presenza di MHR-B, si può 
postulare che le cellule in generale preferiscano il ramnogalatturonano con catene 
laterali più corte. Tali risultati erano già stati riportati da Morra et al. con cellule 
muscolari lisce aortiche e fibroblasti murini (Morra et al., 2004). Si può quindi 
dedurre che anche il comportamento delle cellule ossee dipenda quanto meno 
dalla lunghezza della zona hairy delle molecole di ramnogalatturonano, offrendo 
la possibilità di stimolare o di inibire la crescita ossea locale. 
Sembra che l’MHR-B permetta una buona adesione di cellule preosteoblastiche, 
ma non è ancora chiaro il motivo per cui studi in vitro abbiano evidenziato che le 
adesioni focali non sono mature quanto quelle osservate su superfici di polistirene 
(Kokkonen et al., 2007). I nostri risultati implicano che l’MHR-A è 
particolarmente resistente all’adesione delle cellule ossee in quanto determina una 
debole interazione tra il materiale rivestito e le cellule stesse. 
Studi in vitro (Kokkonen et al., 2007) hanno infatti ulteriormente dimostrato che 
sull’MHR-A, le cellule appaiono con una conformazione rotondeggiante e con 
una densità minore rispetto all’MHR-B, su cui le cellule appaiono invece con una 
morfologia più piatta e distesa. E’ generalmente ritenuto che l’aspetto più piatto 




indicano invece differenziazione o apoptosi (Boudreau e Jones, 1999; Ma et al., 
2005).  
Sulla base di queste teorie, si può postulare che l’MHR-B promuova la 
proliferazione cellulare. L’MHR-A, d’altra parte, potrebbe promuovere l’apoptosi, 
ma siccome segni evidenti di morte cellulare non sono stati evidenziati, è 
possibile che la morfologia rotondeggiante delle cellule ossee indichi cellule che 
si stanno differenziando, ma che non riescono a maturare completamente a causa 
di un’adesione rallentata sulla superficie. 
 
L’adesione cellulare su una superficie dipende, tra i vari fattori, anche dalla 
capacità di assorbire proteine dalla circostante matrice extracellulare, che 
determina una consequente risposta biologica quale la differenziazione, crescita e 
perfino l’apoptosi. (Vogler, 1999; Cassinelli et al. 2002). L’assorbimento proteico 
è, a sua volta, influenzato da diversi fattori, tra cui la presenza di carboidrati delle 
proteine del plasma (Andrade e Hlady, 1987) e la bagnabilità delle superfici 
interessate. E’ generalmente riconosciuto che l’assorbimento proteico e l’adesione 
cellulare siano favoriti da superfici idrofiliche, ma il grado di questa interazione 
sembra variare tra diversi tipi cellulari e proteine assorbite. Per esempio, una 
superficie moderatamente bagnabile è preferita dalle cellule endoteliali (Niu et al., 
1990), mentre in altri studi gli epatociti (De Bartolo et al., 2002) crescono meglio 
su superfici estesamente idrofiliche. Dagli studi sulle superfici rivestite da pectine, 
è da stupirsi quindi che le cellule ossee preferiscanol’MHR-B, che fornisce 
un’interfaccia meno bagnabile. 
 
In confronto con i rivestimenti polisaccaridici usati tradizionalmente, come lo 
ialuronato, le pectine sono state modificate agendo sulle catene laterali e sui 
gruppi metile e acetile, favorendo così le interazioni ioniche al posto dei deboli 
legami idrogeno (Morra et al., 2004). Il contenuto di questi gruppi chimici 
all’interno di una molecola può avere un rilevante effetto biologico. Per esempio, 
secondo Amaral et al., il grado di acetilazione di un rivestimento polisaccaridico 




midollo osseo di ratto (Amaral et al., 2005). La quantità di gruppi metile e acetile 
esterificati è diversa tra gli MHR. L’MHR-A contiene più gruppi metile e acetile, 
che, da un punto di vista chimico, indicano maggiore idrofobicità (Morra et al., 
2004; Faucheux et al., 2004). Comunque, secondo studi eseguiti al microscopio a 
forza atomica, la bagnabilità dell’MHR-A è maggiore rispetto all’MHR-B. Inoltre, 
lunghe e complesse catene laterali contenenti arabina all’interno dell’MHR-A, 
producono una superficie idratata simile ad un gel (Morra et al., 2004). La 
lunghezza delle catene laterali è correlata all’assorbimento proteico: catene più 
lunghe resistono di più all’assorbimento a causa delle repulsione sterica (Morra et 
al., 2004; Szleifer, 1997). Se l’assorbimento proteico che promuove l’adesione 
cellulare viene così impedito, le lunghe catene laterali dell’MHR-A potrebbero 
parzialmente spiegare la scarsa adesione delle cellule ossee. 
Diverse proteine assorbite potrebbero avere effetti variabili sulle funzioni 
cellulari. Per esempio, la fibronectina si è dimostrata in grado di promuovere 
l’adesione e proliferazione cellulare (Groth e Altankov, 1996), mentre l’albumina 
può essere considerata una proteina che riduce l’adesione (Chen et al., 1998). 
Secondo alcuni studi, l’albumina presenta una notevole affinità nei confronti di 
substrati idrofobici (Roach et al., 2005). D’altra parte, però, è stato riportato che 
l’albumina è fondamentale nell’assorbimento su superfici idrofiliche, rivestite con 
vitamina E, su cui osteoblasti murini vengono respinti (Reno et al., 2005). Le 
differenti caratteristiche di adesione delle diverse proteine su diversi substrati 
possono spiegare i risultati ottenuti dalla nostra ricerca. 
 
Gli effetti delle proteine della matrice extracellulare sulla crescita delle cellule 
ossee sono mediati principalmente da recettori per le integrine. Le integrine fanno 
parte delle adesioni focali (FA), che sono le principali responsabili dell’adesione 
cellulare attraverso un legame fisico tra le integrine stesse e l’actina del 
citoscheletro (Helfrich et al., 1996; Sastry e Burridge, 2000). Le colorazioni per la 
paxillina e la vinculina, componenti fondamentali delle FA, indicano che l’MHR-
B favorisce la formazione delle FA sulle cellule ossee, mentre l’MHR-A lo 




rivestimenti. Secondo Lim e coll., l’espressione dei geni che codificano per i 
polipeptidi delle integrine dipende dalla bagnabilità della superficie su cui 
crescono le cellule dipendenti da tale ancoraggio. Questo effetto è stato dimostrato 
utilizzando osteoblasti fetali umani, che si sono dimostrati crescere meglio su 
substrati idrofilici rispetto agli idrofobici (Lim et al., 2005). 
Le integrine sono associate con le proteine dell’ECM, legandovisi per formare 
anelli di actina in osteoclasti attivi. Gli osteoclasti che dimostrano una certa 
organizzazione di actina, quindi, fungono da markers che indicano la tolleranza 
verso la crescita del substrato (Saltel et al., 2004). Un contatto tra gli osteoclasti e 
il tessuto osseo mineralizzato evidenzia l’azione di riassorbimento degli 
osteoclasti (Chambers et al., 1984). 
 
Nello studio di Kokkonen et al è stato dimostrato che osteoclasti con gli anelli di 
actina indicavano semplicemente cellule attive, ma non in fase di riassorbimento. 
Nonostante ciò, questa osservazione fornisce una valida informazione sulla 
biocompatibilità del materiale da coltura: secondo Saltel e coll., gli osteoclasti 
attivi sono in grado di crescere e migrare in vitro anche senza la fase di 
riassorbimento (Saltel et al., 2004). Le proteine dell’ECM che si legano alle 
integrine devono assumere una particolare conformazione. E’ quindi importante 
anche considerare il possibile effetto degli MHRs sulla conformazione dei 
polipeptidi a livello della superficie del biomateriale, se si considera che le 
strutture secondarie delle proteine assorbite potrebbero essere alterate dalla 
bagnabilità di superficie (Ganazzoli e Raffaini, 2005). 
 
Resta ancora in dubbio il fatto che gli osteoclasti siano in grado o meno di 
riassorbire anche le pectine. Anche se Chambers et al. hanno riportato che gli 
osteoclasti richiedono un substrato mineralizzato per permetterne il 
riassorbimento (Chambers et al., 1984), John e coll. hanno invece dimostrato che 
gli osteoclasti sono in grado di riassorbire tessuto dentario non mineralizzato e 
altri substrati senza specificità (Jones et al., 1984). Secondo Redey e coll., infine, 




(Redey et al., 1999). Anche se le cellule ossee preferiscono aderire all’MHR-B, 
non si è osservata una differenza significativa tra la quantità di osteoclasti 
polinucleati adesi ai diversi tipi di pectine. 
 
Nonostante il grande significato rivestito dalle molecole di carboidrati nei processi 
biologici, la biologia “polisaccridica” del tessuto osseo rimane ancora oggi poco 
chiara. Ulteriori informazioni sugli effetti e interazioni tra i polisacaridi delle 
piante e le cellule ossee potrebbero avere un significativo impatto sia sulla 
comprensione della biologia dei glucidi, sia sulla loro applicazione nei dispositivi 
implantari. Le pectine potrebbero infatti rappresentare un materiale da 
rivestimento relativamente poco costoso e di facile reperibilità. Le pectine 
potrebbero, però, avere degli effetti sul sistema immunitario che potrebbe venir 
sovrastimolato. Ad esempio, Dourado e coll. hanno dimostrato che le pectine di 
mandorla ricche in arabina sono in grado di stimolare i linfociti murini (Dourado 
et al., 2004). Risposte simili sono state osservate da Sakurai et al., che hanno 
evidenziato come le regioni di ramnogalatturano delle pectine della radice di 
Bupleurum contenenti catene glucidiche neutre possano anch’esse stimolare i 
linfociti (Sakurai et al., 1999). Inoltre, pectine derivanti da diverse piante hanno 
dimostrato di attivare il sistema del complemeto (Kiyohara e Yamada, 1994; 
Michaelsen et al., 2000). Le strutture immunologicamente attive delle pectine 
dovrebbero quindi essere studiate alla luce di una possibile applicazione nel 
rivestimento di impianti endo-ossei. Secondo Wang et al., l’attività immunologica 
delle pectine dipende, almeno in minima parte, dai gruppi acetile e carbossile e 
ciò potrebbe indicare che gli effetti immunologici delle pectine potrebbero essere 
influenzati attraverso modificazioni enzimatiche (Wang et al., 2005). 
 
Il potenziale per diverse modificazioni molecolari delle pectine avvalora la loro 
utilità: controllando la lunghezza delle catene laterali delle pectine, la loro polarità 
potrebbe essere influenzata. Inoltre, la carica e la bagnabilità delle regioni hairy 
può essere modificata sia tramite la rimozione dei gruppi acetile, sia 




L’utilità di usare le MHR delle pectine per il nanorivestimento di impianti dentari 
dovrebbe essere ulteriormente studiata e verificata secondo altri aspetti della 
biologia ossea. Ad esempio sarebbe utile valutare l’effetto delle MHRs sulla 
capacità degli osteoblasti maturi di secernere la matrice osteoide e di 
mineralizzarla. Le aree di riassorbimento dell’osso possono essere colorate con 
lectine, che si legano a qualche ancora sconosciuto epitopo coinvolto nel 
riassorbimento della matrice ossea. Questi epitopi sono probabilmente 
responsabili dell’attrazione degli osteoblasti verso il sito di riassorbimento. 
L’identificazione di queste molecole glucidiche potrebbe servire come punto di 
partenza e modello per ulteriori modificazioni dei nanorivestimenti di pectine in 














Negli ultimi anni, la ricerca è stata indirizzata verso la comprensione 
dell’interazione dinamica tra la superficie dell’impianto e l’ambiente biologico in 
cui viene inserito, cercando di fornire le basi scientifiche per la fabbricazione di 
dispositivi in grado di stimolare i tessuti biologici a contatto con l’impianto. 
In questa tesi, la sperimentazione in vivo ha confermato come l’osteogenesi sia 
migliore attorno a impianti rivestiti con porzioni di pectina MHR-B rispetto a 
MHR-A. Si può quindi dedurre che il comportamento delle cellule ossee dipende 
quanto meno dalla lunghezza della zona hairy delle molecole di 
ramnogalatturonano, offrendo la possibilità di stimolare o di inibire la crescita 
ossea locale. In particolare, le diverse porzioni di pectina utilizzate per rivestire i 
dispositivi implantari sono in grado influenzare soprattutto la migrazione delle 
cellule osteoblastiche sulla superficie degli impianti stessi. 
In conclusione, il potenziale per diverse modificazioni molecolari delle pectine 
avvalora la loro utilità come nanorivestimenti di impianti endo-ossei. 
Bibliografia 
______________________________________________________________________________________________ 
 159  
BIBLIOGRAFIA 
 
Abiko Y, Brunette DM, Jensen JA, Nanci A, Todescan R, Heath JP. 
Immunohistochemical investigation of tracks left by the migration of fibroblasts 
on titanium surfaces. Cells Mater 1993;3:161-170 
 
Aduru S, Rabalais JW. Initial stage of titanium oxidation studied by direct recoil 
spectrometry. Langmuir 1987;3:543-547 
 
Albrektsson T, Wenneberg A. Oral implant surfaces: Part1—review focusing on 
topographic and chemical properties of different surfaces and in vivo responses 
totem; Oral implant surfaces: Part 2—review focusing on clinical knowledge of 
different surfaces. Int J Prosthodontoc 2004;17:536-564 
 
Albrektsson T, Zarb G, Wortrthington P, Eriksson A. The long-term efficacy of 
currently used dental implants. A rewiev and proposed criteria for success. Int J 
Oral Maxillofac Imp 1986;1:11-25 
 
Albrektsson T, Hansson HA, Ivarsson B. Interface analysis of titanium and 
zirconium bone implants. Biomaterials 1985;6:97-101 
 
Albrektsson T, Brånemark PI, Hansson HA, Ivarsson B, Jönsson U, in: A.J.C. 
Lee, P.-I. Brånemark (Eds.), Clinical applications of biomaterials, Wiley, New 
York, 1982 
 
Albrektsson T. Healing of bone grafts. In vivo studies of tissue reactions at 







Amaral IF, Lamghari M, Sousa SR, Sampaio P, Barbosa M. Rat bone marrow 
stromal cell osteogenic differentiation and fibronectin adsorption on chitosan 
membranes: the effect of the degree of acetylation. J Biomed Mater Res 
2005;75:387-397 
 
Ameen AP, Short RD, Johns R, Schwach G. The surface analysis of implant 
materials. 1. The surface composition of a titanium dental implant material. Clin 
Oral Impl Res 1993;4:144-150 
 
Andrade JD, Hlady V. Plasma protein adsorption: the big twelve. Ann N Y Acad 
Sci 1987;516:158-172 
 
Andrade JD (Ed.), Protein Adsorption, Surface and Interfacials Aspects of 
Biomedical Polymers, Vol. 2, Plenum Press, New York, 1985 
 
Anselme K. Osteoblast adhesion on biomaterials. Biomaterials 2000;21:667-681 
 
Antonov EN, Bagratashvili VN, Popov VK, et al. Atomic force microscopy study 
of the surface morphology of apatite films deposited by pulsed laser ablation. 
Biomaterials 1997;18:1943-1049 
 
Aronsson BO, Lausmaa J, Kasemo B. Glow discharge plasma treatment for 
surface cleaning and modification of metallic biomaterials. J Biomed Mater Res 
1997;35:49-73 
 
Arsov LJ, Froeicher M, Froment M, Hugot-Le-Goff A. Spectroreflectometric 






 161  
Arys A, Philippart C, Dourov N, He Y, Le QT, Pireaux JJ. Analysis of titanium 
dental implants after failure of osseointegration: combined histological electron 
microscopy and X-ray photoelectron spectroscopy approach. J Biomed Res 
1998;43:300-312 
 
Azoulay A, Shamir N, Fromm E, Mintz MH. The initial interactions of oxygen 
with polycrystalline titanium surfaces. Surf. Sci 1997;370:1-16 
 
Baier A, Meyer E. Implant surface preparation. Int J Oral Maxillofac Impl 
1988;3:9-20 
 
Ball V, Huetz O, Elaissari A, Cazenave JP, Voegel JC, Schaaf P. Kinetics of 
exchange processes in the adsorption of proteins on solid surfaces. Proc Natl 
Acad Sci 1994;91:7330-7334 
 
Ball V, Bentaleb A, Hemmerle J, Voegel JC, Schaff P. Dynamic aspects of 
protein adsorption onto titanium surfaces: mechanism of desorption into buffer 
and release in the presence of proteins in the bulk. Langmuir 1996;12:1614-1621 
 
Barrère F, Lebugle A, Van Blitterswijk CA, De Groot K, Layrolle P, Rey C. 
Calcium phosphate interactions with titanium oxide and alumina substrates: an 
XPS study. J Mater Sci Mater Med 2003;14:419-25 
 
Baro AM, Garcia N, Miranda R, et al. Characterization of surface roughness in 
titanium dental implants measured with scanning tunneling microscopy at 
atmosphere pressure. Biomaterials 1986;7:463-466 
 
Barth E, Myrvik QM, Wagner W, Gristina AG. In vitro and in vivo comparative 
colonization of Staphylococcus aureus and Staphylococcus epidermidis on 





Bates SP, Kresse G, Gillan MJ. The adsorption and dissociation of ROH 
molecules on TiO2 (1 1 0). Surf Sci 1998;409:336-349 
 
Batzer R, Liu Y, Cochran DL, et al. Prostaglandins mediate the effect of titanium 
surface roughness on MG63 osteoblast-like cells and alter cell responsiveness to 1 
alpha,25(OH)(2)D-3. J Biomed Mater Res 1998;41:489-496 
 
Bentaleb A, Ball V, Haikel Y, Voegel JC, Schaff P. Kinetics of the homogeneous 
exchange of lysozyme adsorbed on a titanium oxide surface. Langmuir 
1997;13:729-735 
 
Bentaleb A, Haikel Y, Voegel JC, Schaaf P. Kinetics of the homogeneous 
exchange of a α-lactalbumin adsorbed on titanium oxide surface. J Biomed Mater 
Res 1998;40:449-457 
 
Berndt R, Gimzewski JK, Schlittler RR. Bias-dependent STM images of oxygen-
induced structures on Ti (0 0 0 1) facets. Surf. Sci 1994;310:85-88 
 
Bertel E, Stockbauer R, Madey TE. Electron emission and ion desorption 
spectroscopy of clean and oxidized Ti (0 0 0 1). Surf. Sci 1984;141:355-387 
 
Bessho K, Fujimura K, Iizuka T. Experimental long term study of titanium ions 
eluted from pure titanium miniplates. J Biomed Mater Res 1995;29:901-904 
 
Bi Y, Stuelten CH, Kilts T, et al. Extracellular matrix proteoglycans control the 
fate of bone marrow stromal cells. J Biol Chem 2005;280:30481-30489 
 
Biwer BM, Bernasek SL. A photoelectron and energy-loss spectroscopy study of 




 163  
Boskey AL, Posner AS. Bone structure, composition, and mineralization. Orthop 
Clin North Am 1984;15:597-612 
 
Bothe RT, Beaton LE, Davenport HA. Reaction of bone to multiple metallic 
implants. Surg. Gynecol. Obstet 1940;71:598-602 
 
Boyan BD, Hummert TW, Kieswetter K, Shraub D, Dean DD, Schwartz Z. 
Effects of titanium surface characteristics on chondrocytes and osteoblasts in 
vitro. Cells Mater 1995;5:323-334 
 
Boyan BD, Batzer R, Kieswetter K, et al. Titanium surface roughness alters 
responsiveness of MG63 osteoblast-like cells to 1α25-(OH)2D3. J Biomed Mater 
Res 1998;39:77-85 
 
Boudreau NJ, Jones PL. Extracellular matrix and integrin signalling: the shape of 
things to come. Biochem J 1999;339:481-488 
 
Bowers KT, Keller JC, Randolph BA, Wick DG, Michaels CM. Otimisation of 
surface micromorphology for enhanced osteoblast responses in vitro. Int J Oral 
Maxillofac Impl 1992;7:302-310 
 
Brånemark PI, Adell R, Albrektsson T, et al. An experimental and clinical study 
of osteointegrate dimplants penetrating the nasal cavity and the maxillary sinus. J 
Oral Maxillofac Surg 1984;42:497-505 
 
Brånemark PI, Hansson BO, Adell R, et al. Osseointegrated Implants in the 
treatment of the edentulous jaw. Experience from a 10-year period. Scand J Plast 
Reconstr Surg 1977;16 (suppl):1-132 
 
Brånemark PI, Adel R, Breine U, et al. Intra-osseous anchorage of dental 




Brash JL, Horbett TA. Proteins at interfaces: an overview, in: T.A. Horbett, J.L. 
Brash (Eds.), Proteins at interfaces II: fundamentals and applications, ACS 
Symposium Series, Vol. 602, American Chemical Society, Washington, DC, 
1995;99:1-23 
 
Brink C, Österberg E, Holmberg K, Tiberg F. Using poly(ethylene imine) to graft 
poly(ethylene glycol) or polysaccharide to polystyrene. Colloids Surf 1992,66:149 
 
Brugniau B, Argile C, Barthes-Labrousse MG, Rhead GE. Oxygen adsorption on 
polycrystalline titanium: characterization of the first stages and coadsorption with 
lead. Surf. Sci 1984;141:639-653 
 
Brunette DM, Chehroudi B. The effects of the surface topography of 
micromachined titanium substrata on cell behaviour in vitro and in vivo. J 
Biomech Eng Trans ASME 1999;121:49-57 
 
Brunette DM, Chehroudi B, Gould TRL. A light and electron microscope study of 
the effects of surface topography on the behaviour of cells attached to titanium-
coated percutaneous implants. J Biomed Mater Res 1991;25:387-405 
 
Brunette DM. Spreading and orientation of epithelial cells on grooved substrata. 
Exp Cell Res 1986;167:203-217 
 
Brunette DM, Kenner GS, Gould TR. Grooved titanium surfaces orient growth 
and migration of cell from human gingival explant. J Dent Res 1983;62:1045-
1048 
 





 165  
Bumgardner JD, Wiser R, Elder S, Jouett R, Yang Y, Ong JLJ. Contact angle, 
protein adsorption and osteoblast precursor cell attachment to chitosan coatings 
bonded to titanium. Biomater Sci Polym Ed 2003;14:1401-1409 
 
Bussy C, Verhoef R, Haeger A, et al. Modulating in vitro bone cell and 
macrophage behavior by immobilized enzymatically tailored pectins. J Biomed 
Mater Res A 2008;86:597-606 
 
Capurro S, Castellani MP, Franzi AT. Istologia. Edi Ermes Milano, 1978 
 
Carley AF, Chalker PR, Rivière JC, Roberts MW. The identification and 
characterisation of mixed oxidation state at oxidised titanium surface by analysis 
of X-ray photoelectron spectra. J Chem Soc, Faraday Trans 1987;83:351-370 
 
Cassinelli C, Morra M, Carpi A, Giardino R, Fini M. Controlling the lateral 
distribution and alignment of human gingival fibroblasts by micropatterned 
polysaccharide surfaces. Biomed Pharmacother 2002;56: 325-331 
 
Cavalcanti-Adam EA, Tomakidi P, Bezler M, Spatz JP. Geometric organization of 
the extracellular matrix in the control of integrin-mediated adhesion and cell 
function in osteoblasts. Prog Orthod 2005;6:232-237 
 
Chambers TJ, Revell PA, Fuller K, Athanasou NA. Resorption of bone by isolated 
rabbit osteoclasts. J Cell Sci 1984;66:383-399 
 
Chehroudi B, Bailer RE. Effect of titanium surface characteristics on 
chondrocytes and osteoblasts in vitro – discussion. Cells Mater 1995;5:334-335 
 
Chehroudi B, Gould TRL. Titanium-coated micromachined grooves of different 
dimensions affect epithelial and connective-tissue cells differently in vivo. J 




Chehroudi B, Gould TRL, Brunette DM. Effects of a grooved titanium-coated 
implant surface on epithelial-cell behaviour in vitro and in vivo. J Biomed Mater 
Res 1989;23:1067-1085 
 
Chen CH, Sheu MT, Chen TF, et al. Suppression of endotoxin-induced 
proinflammatory responses by citrus pectin through blocking LPS signaling 
pathways. Biochem Pharmacol 2006;72:1001-1009 
 
Chen G, Imanishi Y, Ito Y. Effect of protein and cell behavior on pattern-grafted 
thermoresponsive polymer. J Biomed Mater Res 1998;42 38-44 
 
Cheng SS, Chittur KK, Sukenik CN, Culp LA, Lewandowska K. The 
conformation of fibronectin on self-assembled monolayers with different surface 
composition: an FTIR/ATR study. J Colloid Interf Sci 1994;162:135-143 
 
Chou L, Firth JD, Uitto VJ, Brunette DM. Effects of titanium substratum and 
grooved surface topography on metalloproteinase-2 expression in human 
fibroblasts. J Biomed Mater Res 1998;39:437-445 
 
Chou L, Firth JD, Uitto VJ, Brunette DM. Substratum surface topography alters 
cell shape and regulates fibronectin mRNA stability, secretion and assembly in 
human fibroblasts. J Cell Sci 1995;108:1563-1573 
 
Christensen SH. Pectins. In: Food hydrocolloids III, ed. M Glicksman (Florida: 
CRC Press), 1968 
 
Clark P, Connolly P, Curtis ASG, Dow JAT, Wilkinson CDW. Cell guidance by 




 167  
Clark P, Connolly P, Curtis ASG, Dow JAT, Wilkinson CDW. Topographical 
control of cell behaviour. 2. Multiple grooved substrata. Development 
1990;108:635-644 
 
Combes C, Frèche M, Rey C, Biscans B. Heterogeneous crystallization of 
dicalcium phosphate dihydrate on titanium surfaces. J Mater Sci Mater Med 
1999;10:231-237 
 
Combes C, Rey C, Frèche M. XPS and IR study of dicalcium phosphate dihydrate 
nucleation on titanium surfaces. Colloids Surf 1998;11:15-27 
 
Combes C, Frèche M, Rey C. Nucleation and crystal growth of dicalcium 
phosphate dihydrate on titanium powder. J Mater Sci Mater Med 1995;6:699-702 
 
Consensus Development Conference on the Clinical Application of Biomaterials. 
Chester 1986 
 
Cooper LF, Masuda T, Whitson SW, Yliheikkilä P, Felton DA. Formation of 
minerlizing osteoblast cultures on machined, titanium oxide grit-blasted, and 
plasma-sprayed titanium surfaces. Int J Oral Maxillofac Impl 1999;14: 37-47 
 
Coxon FP, Helfrich MH, Van’t Hof R, et al. Protein geranylgeraniylation is 
required for osteoclast formation, function and survival: inhibition by 
bisphosphonates and GGT-298. J Bone Miner Res 2000;15:1467-76 
 
Craig, Materiali per l’odontoiatria restaurativa. 1998.Ed. Masson 
 






Curtis ASG, Clark P. The effects of topographic and mechanical properties of 
materials on cell behaviour. Crit Rec Biocom 1990;5:343-362 
 
Davies JE. Understanding peri-implant endosseous healing. J Dent Educ 
2003;67:932-49 
 
Davies JE, Lowenberg B, Shiga A. The bone-titanium interface in vitro. J Biomed 
Mater Res 1990;24:1289-1306 
 
De Baat P, Heijboer MP, de Baat C. Development, physiology, and cell activity of 
bone. Ned Tijdschr Tandheelkd 2005;112:258-63 
 
De Bartolo L, Morelli S, Bader A, Drioli E. The influence of polymeric 
membrane surface free energy on cell metabolic functions. Biomaterials 
2002;23:2485-2497 
 
Degasne I, Baslé MF, Demais V, et al. Effects of roughness, fibronectin and 
vitronectin on attachment, spreading, and proliferation of human osteoblast-like 
cells (Saos-2) on titanium surfaces. Calcif Tiss Int 1999;64:499-507 
 
De Santis D, Guerriero C, Nocini PF, et al. Adult human bone cells from jaw 
bones cultured on plasma-sprayed or polished surfaces of titanium or 
hydroxyapatite discs. J Mater Sci Mater Med 1996;7:21-28 
 
Del Maestro RF. An approach to free radicals in medicine biology. Acta Physiol 
Scand 1980;492 (Suppl.):153-168 
 





 169  
Dhert WJA, Klein CPAT, Wolke JGC, van der Velde EA, de Groot K, Rozing 
PM. A mechanical investigation of fluoroapatite, magnesium whitlockite and 
hydroxyapatite plasma-sprayed coatings in goats. J Biomed Mater Res 
1991;25:1183-2000 
 
Dmytryk JJ, Fox SC, Moriarty JD. The effects of scaling titanium implant 
surfaces with metal and plastic instruments on cell attachment. J. Periodontol 
1990;61:491-496 
 
Doktorov AA, Denisov-Nikol’skii IuI. Morpho-functional correlations of the 
structure of bone cells and adjoining bone matrix in the developing bone. Arkh 
Anat Gistol Embriol 1991;100:68-74 
 
Doundoulakis JH. Surface analysis of titanium after sterilization: role in implant-
tissue interface and bioadhesion. J Prosthet Dent 1987;58:471-478 
 
Dourado F, Madureira P, Carvalho V, et al. Purification, structure and 
immunobiological activity of an arabinan-rich pectic polysaccharide from the cell 
walls of Prunus dulcis seeds. Carbohydr Res 2004;339:2555-2566 
 
Ducheyne P, Van Raemdonck W, Heughebaert JC, Heughebaert M. Structural 
analysis of hydroxiapatite coatings on titanium. Biomaterials 1985;7:97-103 
 
Dunn GA, Brown AF. Alignment of fibroblasts on grooved surfaces described by 
a simple geometric transformation. J Cell Sci 1986;83:313-340 
 
Eisenbarth E, Meyle J, Nachtigall W, Breme J. Influence of the surface structure 






Ektessabi AM, Otsuka T, Tsuboi Y, et al. Preliminary experimental results on 
mapping of the elemental distribution of organic tissue surrounding titanium-alloy 
implants. Nucl Instrum Meth Phys Res 1996;109:278-283 
 
Ektessabi AM, Otsuka T, Tsuboi Y, et al. Application of micro-beam PIXE to 
detection of titanium ion release from dental and orthopaedic implants. Int J PIXE 
1994;4:81-91 
 
Eliades T. Passive film growth on titanium alloys: physico-chemical and 
biological considerations. Int J Oral Maxillofac Impl 1997;12:621-627 
Eliades G, Eliades T, Vavuranakis M. General aspects of biomaterials surfaces 
alteration following exposure to biological fluid. Cap. 1 in Dental Materials in 
Vivo – Aging and Related Phenomena. 1989 Ed Quintessence Publishing Co 
 
Ellingsen JE. A study on the mechanism of protein adsorption to TiO2. 
Biomaterials 1991;12:593-596 
 
Eriksen EF, Kassem M. The cellular basis of bone remodeling. Triangle 
1992;31:45-57 
 
Esposito M, Lausmaa J, Hirsch JM, Thomsen P. Surface analysis of failed oral 
titanium implants. J Biomed Mater Res 1999;48:559-568 
 
Faucheux N, Schweiss R, Lutzow K, Werner C, Groth T. Self-assembled 
monolayers with different terminating groups as model substrates for cell 
adhesion studies. Biomaterials 2004;25:2721-2730 
 
Feng QL, Wanh H, Cui FZ, Kim TN, Controlled crystal growth of calcium 





 171  
Ferreira L, Rafael A, Lamghari M et al. Biocompatibility of chemoenzymatically 
derived dextran-acrylate hydrogels. J Biomed Mater Res 2004;68:584-596 
 
Fleisch H, Bisaz S. Isolation from urine of pyrophosphate, a calcification 
inhibitor. Am J Physiol 1962;203:671-5 
 
Flemming RG, Murphy CJ, Abrams GA, Goodman SL, Nealey PF. Effect of 
synthetic micro-and nano-structured surfaces on cell behaviour. Biomaterials 
1999;20:573-588 
 
Fontana A, Delmas PD. Markers of bone turnover in bone metastases. Cancer 
2000;88:2952-60 
 
Fox SC, Moriarty JD, Kusy RP. The effects of scaling a titanium implant surface 
with metal and plastic instruments: an in vivo study. J Periodontol 1990;61:491-
496 
 
Frauchiger L, Taborelli M, Aronsson BO, Decsouts P. Ion adsorption on titanium 
surfaces exposed to a physiological solution. Appl Surf Sci 1999;143:67-77 
 
Freeman BA, Crapo JD. Biology of disease: free radicals and tissue injury. Lab 
Invest 1982;47:412-426 
 
Fry SC, Aldington S, Hetherington PR, Aitken J. Oligosaccharides as signals and 
substrates in the plant-cell wall. Plant Physiol 1993;103:1-5 
 
Furlong RJ, Osborn JF. Fixation of hip – prostheses by hidroxyapatite ceramic 
coatings. J Bone Joint Surg Br 1991;73:741-745 
 
Ganazzoli F, Raffaini G. Computer simulation of polypeptide adsorption on 




Garcia AL, Boettiger D. Integrin-fibronectin interactions at the cell-material 
interface: initial integrin binding and signaling. Biomaterials 1999;20:2427-2433 
 
Garnero P, Delmas PD. Biochemical markers of bone turnover. Applications for 
osteoporosis. Endocrinol Metab Clin North Am 1998;27:303-323 
 
Garrett SJ, Egdell RG, Rivière JC. A comparative study of oxidation of Ti and 
CoTi by HREELS and XPS. J Electron Spectrosc Relat Phenom 1990;54:1065-
1074 
 
Germanier Y, Tosatti S, Broggini N, Textor M, Buser D. Enhanced bone 
apposition around biofunctionalized sandblasted and acid-etched titanium implant 
surfaces. A hystomorphometric study in miniature pigs. Clin Oral Implant Res 
2006;17:251-7 
 
Glimcher MJ. The nature of the mineral component of bone and the mechanism of 
calcification. Instr Course Lect 1987;36:49-69 
 
Green RJ, Davies MC, Roberts CJ, Tendler SJB. Competitive protein adsorption 
as observed by surface plasmon resonance. Biomaterials 1999;20:385-391 
 
Gotfredsen K, Nimb K, Hörting-Hansen E, Jensen JS, Holmen A. 
Histomorphometric and removal torque analysis for TiO2-blasted titanium 
implants. Clin Oral Impl Res 1992;3:77-84 
 
Groessner-Schreiber B, Tuan RS. Enhanced extracellular-matrix production and 





 173  
Groth T, Altankov G. Studies on cell-biomaterial interaction: role of tyrosine 
phosphorylation during fibroblast spreading on surfaces varying in wettability. 
Biomaterials 1996;17:1227-1234 
 
Guy SC, McQuade MJ, Scheidt MJ, McPherson JC, Rossmann JA, Van Dyke TE. 
In vitro attachment of human gingival fibroblasts to endosseous implant materials. 
J Periodontol 1993;64:542-546 
 
Hanawa T, Kon M, Ukai H, Murakami K, Miyamoto Y, Asaoka K. Surface 
modification of titanium in calcium-ion-containing solutions. J Biomed Mater Res 
1999;34:273-278 
 
Hanawa T, Asami K, Asaoka K. Repassivation of titanium and surface oxide film 
regenerated in simulated bioliquid. J Biomed Mater Res 1998;40:530-538 
 
Hanawa T, Ota M. Calcium phosphate naturally formed on titanium in electrolyte 
solution. Biomaterials 1991;87:767-773 
 
Hanawa T. Characterization of surface films formed on titanium in electrolytic 
solutions. J Jpn Soc Dent Mater Dev 1989;8:832 
 
Hanson DM, Stockbauer R, Madey TE. Photon stimulated desorption and other 
spectroscopiec studies of the interaction of oxygen with a titanium (0 0 1) surface. 
Phys Rev 1981;24:5513-5521 
 
Harrison RG. On the stereotropism of embryonic cells. Science 1911;34:279 
 
Hartman LC, Meenaghan MA, Schaaf NG, Hawker PB. Effects of pretreatment 
sterilization and cleaning methods on materials properties and osseoinductivity of 





Hay DI, Moreno EC. Differential adsorption and chemical affinities of proteins 
for apatitic surfaces. J Dent Res 1979;58:930-940 
 
Helfrich MH, Nesbitt SA, Lakkakorpi PT, et al. Beta 1 integrins and osteoclast 
function: involvement in collagen recognition and bone resorption Bone 
1996;19:317-328 
 
Henderson MA, Otero-Tapia S, Castro ME. The chemistry of methanol on the 
TiO2 (1 1 0) surface: the influence of vacancies and coadsorbed species. Faraday 
Discuss 1999;114:313-329 
 
Hobo S, Ichida E, Garcia LT. Osseointegration and occlusal rehabilitation. 
Chicago: Quintessence 1991;33-56 
 
Hoght AH, Dankert J, Feijen J. Adhesion of Staphylococcus epidermidis and 
Staphylococcus saprophyticus to a hydrophobic biomaterial. J Gen Microbiol 
1985;131:2485-2491 
 
Holtrop ME. The ultrastructure of bone. Ann Clin Lab Sci 1975;5:264-71 
 
Horbett TA. Proteins: structure, properties and adsorption to surfaces, in: B.D. 
Ratner, A.S. Hoffmann, F.J. Schoen, J.E. Lemons (Eds.), Biomaterials Sciences, 
An introduction to Materials in Medicine, Academic Press 1996, 133-141 
 
Horbett TA. Protein adsorption on biomaterials, in: S.L. Cooper, N.A. Peppas 
(Eds.), Biomaterials: Interfacial phenomena and applications, Advances in 





 175  
Huang W, Yang S, Shao J, Li YP. Signaling and transcriptional regulation in 
osteoblast commitment and differentiation Front Biosci 2007;12:3068-92 
 
Huang S, Ingber DE. The structural and mechanical complexity of cell-growth 
control. Nature Cell Biol 1999;1:E131-E-138; 
 
Huetz PH, Ball V, Voegel JC, Schaaf P. Exchange kinetics for a heterogeneous 
protein system on a solid surface. Langmuir 1995;11:3145-3152 
 
Hunter GK, Hauschka PV, Poole AR, Rosenberg LC, Goldberg HA. Nucleation 
and inhibition of hydroxyapatite formation by mineralized tissue proteins. 
Biochem J 1996;317:59-64 
 
Iijima M, Muguruma T, Brantley WA, Okayama M, Yuasa T, Mizoguchi I. 
Torsional properties and microstructures of miniscrew implants. Am J Orthod 
Dentofacial Orthop 2008;134:333 
 
Inoue T, Cox JE, Pillar RM, Melchar AM. Effect of the surface geometry of 
smooth and porous-coated titanium alloy on the orientation of fibroblasts in vitro. 
J Biomed Mater Res 1987;21:107-126 
 
Ishikawa K, Miyamoto Y, Nagayama M, Asaoka M. Blast coating method: new 
method of coating titanium surface with hydroxyapatite at room temperature. J 
Biomed Mater Res 1997;38:129-134 
 
Jansen JA, van der Waerden JPCM, De Groot K. Fibroblast and epithelial cell 
interactions with surface-treated implant materials. Biomaterials 1991;12:25-31 
 
Johansson C, Albrektsson T. Integration of screw implants in the rabbit: a 1-year 





Jones, S. J.; Boyde, A.; Ali, N. N. The resorption of biological and non-biological 
substrates by cultured avian and mammalian osteoclasts. Anat Embryol 
1984:170,:247-256 
 
Jonjer BT, Morar JF, Park RL. Surface states and oxygen chemisorption on Ti (0 
0 0 1). Phys Rev 1981;24:2951-2957 
 
Kaciulis S, Mattogno G, Napoli A, et al. Surface analysis of biocompatible 
coatings on titanium. J Electron Spectrosc relat Phenom 1998;95:61-69 
 
Kangasniemi IMO, Verhegem CCPM, van der Velde EA, de Groot K. In vivo 
tensile testing of fluoroapatite and hydroxyapatite plasma sprayed coatings. J 
Biomed Mater Res 1994;28:563-572 
 
Kasemo B, Gold J. Implant surfaces and interface processes. Adv Dent Res 
(Special ICOB Proceedings Issue) 1999;13 
 
Kasemo B, Lausmaa J. Biomaterial and implant surfaces: on the role of 
cleanliness, contamination and preparation procedures. J Biomed Mater Res 
1988;22:145-158 
 
Kasemo B, Lausmaa J. Metal selection and surface characteristics, in: Brånemark 
PI, Zarb GA, Albrektsson T (eds). Tissue ntegrated prostheses. Chicago: 
Quintessence 1985; 99-116 
 
Keller JC, Draughn RA, Wightman JP, Dougherty WJ, Meletiou SD. 
Characterization of sterilized cp titanium implant surfaces. Int J Oral Maxillofac 
Impl 1990;5:360-367 
 
Keuren J, Wielders SJ, Willems GM, et al. Thrombogenicity of polysaccharide-
coated surfaces. Biomaterials 2003;24:1917-1924 
Bibliografia 
______________________________________________________________________________________________ 
 177  
Kieswetter K, Schwartz Z, Cochran SL, Simpson J, Dean DD, Boyan BD. Surface 
roughness modulates the local production of growth factors and cytokines by 
osteoblast-like MG63 cells. J Biomed Mater Res 1996;32:55-63 
 
Kilpadi DV, Weimer JJ, Lemons JE. Effect of passivation and dry-heat 
sterilization on surafce energy and topography of unalloyed titanium implants. 
Colloids Surf 1998;135:89-101 
 
Kim DG, Shin MJ, Kim KH, Hanawa T. Surface treatments of titanium in 
aqueous solutions containing calcium and phosphate ions. Biomed Mater Eng 
1999;9:89-96 
 
Kim HM, Miyaji F, Kokubo T, Nakamura T. Effect of heat treatment on apatite-
forming ability induced by alkali tretament. J Mater Sci Mater Med 1997;37:341-
347 
 
Kim HM, Miyaji F, Kokubo T, Nakamura T. Preparation of bioactive Ti and its 
alloys via simple chemical surface treatment. J Biomed Mater Res 1996;32:409-
417 
 
Kiyohara, H.; Yamada, H. Characterisation of an anti-ulcer pectic polysaccharide 
from leaves of Panax ginseng. Carbohydr Polym 1994;25:117-122 
 
Kokkonen H, Cassinelli C, Verhoef R, Morra M, Schols HA, Tuukkanen J. 
Differentiation of osteoblasts on pectin-coated titanium. Biomacromolecules 
2008;9:2369-76 
 
Kokkonen HE, Ilvesaro JM, Morra M, Schols HA, Tuukkanen J. Effect of 






Kokubo T, Miyaji F, Kim HM, Nakamura T. Spontaneous apatite formation on 
chemically treated titanium metals. J Am Ceram Soc 1996;79:1127-1129 
 
Klauber C, Lenz LJ, Henry PJ. Oxide thickness and surface contamination of six 
endosseous dental implants determine by electron spectroscopy for chemical 
analysis: a preliminary report. Int J Oral Maxillofac Impl 1990;5:264-271 
 
Kononen M, Hormia M, Kivilahti J, Hautaniemi J, Thesleff I. Effect of surface 
processing on the attachment, orientation and proliferation of human gingival 
fibroblasts on titanium. J Biomed Mater Res 1992;26:1325-1341] 
 
Kreis T, Vale R. Guidebook to the Extracellular Matrix and adhesion proteins, 
Sambrook Tooze Publishers, Oxford University Press, Oxford, 1993 
 
Ku C, Violetti D, Brown M, Gregson P. ffect of different Ti6Al4V surface 
treatments on osteoblasts behaviour. Biomaterials 2002;23:1447-1454 
 
Kuempel DR, Johnson GK, Zaharias RS, Keller JC. The effects of scaling 
procedures on epithelial cell growth on titanium surfaces. J Periodontol 
1995;66:228-234 
 
Kurtz RL, Stockbauer R, Madey TE, Romàn E, Segovia JL. Synchrotrone 
radiation studies of H2O adsorption on TiO2 (1 1 0). Surf Sci 1989;218:178-200 
 
Larsson C, Emanuelsson L, Thomsen P, et al. Bone response to surface-modified 
titanium implants: studies on the tissue response after 1 year to machined and 







 179  
Larsson C, Thomsen P, Lausma J, Rodhal M, Kasemo B, Ericson LE. Bone 
response to surface modified titanium implants: studies on electropolished 
implants with different oxide thicknesses and morphology. Biomaterials 
1994;15:1062-1074 
 
Larsson C, Thomsen P, Aronsson BO, et al. Bone response to surface modified 
titanium implants: studies on the early tissue response to machined and 
electropolished implants with different oxide thicknesses. Biomaterials 
1996;17:605-616 
 
Lausmaa J, Löfgren P, Kasemo B. Adsorption and coadsorption of water and 
glycine on TiO2. J Biomed Mater Res 1999;44:227-242 
 
Lausmaa J, Kasemo N, Mattson H. Surface spectroscopic characterization of 
titanium implant materials. Appl Surf Sci 1990;44:133-146 
 
Lausmaa J, Kasemo B, Hansson S. Accelerated oxide growth on titanium implants 
during autoclaving caused by fluoride contamination. Biomaterials 1985;6:23-27 
 
Lavelle CL. Mucosal seal around endosseous dental implants. J Oral Implantol 
1981;9:357-371 
 
Leadley SR, Davies MC, Ribeiro CC, Barbosa MA, Paul AJ, Watts JF. 
Investigation of the dissolution of the bioceramic hydroxyapatite in the presence 
of titanium ions using ToF-SIMS and XPS. Biomaterials 1997;18:311-316 
 
Letić-Gavrilović A, Scandurra R, Abe K. Genetic potential of interfacial guided 
osteogenesis in implant devices. Dent Mater J 2000;19:99-132 
 





Li PJ, de Groot K. Calcium phosphate formation within sol-gel prepared titania in 
vitro and in vivo. J Biomed Mater Res 1993;27:1495-1500 
 
Liedberg B, Ivarsson B, Lundström I. Fourier transform infrared reflection 
absorption spectroscopy (FT-IRAS) of fibrinogen absorbed on metal and metal 
oxide surfaces. J Biochem Biophys Meth1984;9:233-234 
 
Lim JY, Taylor AF, Li Z, Vogler EA, Donahue HJ. Integrin expression and 
osteopontin regulation in human fetal osteoblastic cells mediated by substratum 
surface characteristics.Tissue Eng 2005;11;19-29 
 
Lowenberg B, Chernecky R, Shiga A, Davies JE. Mineralised matrix production 
by osteoblasts on solid titanium in vitro. Cells Mater 1991;1:177-187 
 
MacDonald DE, Markovic B, Allen M, Somasundaran P, Boskey AL. Surface 
analysis of human plasma fibronectin adsorbed to commercially pure titanium 
materials. J Biomed Mater Res 1998;41:120-130 
 
Mante FK, Little K, Mante MO, Rawle C, Baran GR. Oxidation of titanium, RGD 
peptide attachment, and matrix mineralization rat bone marrow stromal cells. J 
Oral Implantol 2004;30:343-9 
 
Marks SC Jr, Popoff SN. Bone cell biology: the regulation of development, 
structure and function in the skeleton. Am J Anat 1988;183:1-44 
 
Martin JY, Dean DD, Cochran DL, Simpson J, Boyan BD, Schwartz Z. 
Proliferation, differentiation and protein synthesis of human osteoblast-like cells 





 181  
Martin JY, Schwartz Z, Hummert TW, et al. Effect of titanium surface-roughness 
on proliferation, differentiation and protein synthesis of human osteoblast-like 
cells (MG63). J Biomed Mater Res 1995;29:389-401 
 
McCann MC, Bush M, Milioni D, et al. Approaches to understanding the 
functional. architecture of the plant cell wall. Phytochemistry 2001;57:811-821 
 
Meachin G, Williams DF. Change in nonosseous tissue adjacent to titanium 
implants. J Biomed Mater Res 1993;7:572 
 
Meredith N. On the clinical measurement of implant stability and osseointegration 
[thesis]. Goteborg, Sweden: Univ of Goteborg, 1997 
 
Meschenmoser A, D’Hoedt B, Meyle J, et al. Effects of various hygiene 
procedures on the surface characteristics of titanium abutments. J Periodontol 
1996;67:229-235] 
 
Meyle J, Gültig K, Wolburg H, Von Recum AF. Fibroblast anchorage to 
microtextured surfaces. J Biomed Mater Res 1993;27:1553-1557 
 
Michaels CM, Keller JC, Stanford CM. In vitro periodontal ligament fibroblast 
attachments to plasma cleaned Ti surfaces. J Oral Implant 1991;17:132-139 
 
Michaelsen TE, Gilje A, Samuelsen AB, Høgåsen K, Paulsen BS. Interaction 
between human complement and a pectin type polysaccharide fraction, PMII, 
from the leaves of Plantago major L. Scand J Immunol 2000;52:483-490 
 
Morra M. Engineering of biomaterials surfaces by hyaluronan. 





Morra M, Cassinelli C, Cascardo G, et al. Effects on interfacial properties and cell 
adhesion of surface modification by pectic hairy regions. Biomacromolecules 
2004;5:2094-2104 
 
Morra M, Cassinelli C. Force measurements on cell repellant and cell adhesive 
alginic acid coated surfaces. Colloids Surf 2000;18:249-259 
 
Morra M, Cassinelli C. Evaluation of surface contamination of titanium dental 
implants by LV-SEM: comparison with XPS measurements. Surf Int Anal 
1997;25:983-988 
 
Moursi AM, Damsky CH, Lull J, et al. Fibronectin regulates calvarial osteoblast 
differentiation. J Cell Sci 1996;109:1369-1380 
 
Mutter M, Beldman G, Pitson SM, Schols HA, Voragen AG. 
Rhamnogalacturonase B from Aspergillus aculeatus is a rhamnogalacturonan 
alpha-L-rhamnopyranosyl-(1-->4)-alpha-D-galactopyranosyluronide lyase. Plant 
Physiol 1998;117:153-163 
 
Nagahata M, Tsuchiya T, Ishiguro T, et al. A novel function of N-cadherin and 
Connexin43: marked enhancement of alkaline phosphatase activity in rat calvarial 
osteoblast exposed to sulfated hyaluronan. Biochem Biophys Res Commun 
2004;315:603-611 
 
Nanci A, Wuest JD, Peru L, et al. Chemical modofication of titanium surfaces for 
covalent attachment of biological molecules. J Biomed Mater Res 1998;40:324-
335 
 
Nishiguchi S, Kato H, Fujita H, et al. Enhancement of bone-bonding strengths of 




 183  
Nishimura N, Kawai T. Effect of microstructure of titanium surface on the 
behaviour of osteogenic cell line MC3T3-E1. J Mater Sci Mater Med 1998;9:99-
102 
 
Niu, S.; Matsuda, T.; Oka, T. Endothelialization on various segmented 
polyurethanes: cellular behavior and its substrate dependency. ASAIO Trans 
1990;36:M164-M168 
 
Norde W, Lykelma J. Thermodynamics of protein adsorption, theory with special 
reference to the adsorption og human plasma albumin and bovine pancreas 
ribonuclease at polystyrene surfaces. J Colloid Interf Sci 1979;71:350-366 
 
Nörenberg H, Harding JH. Ordered structures of calcium oxide on TiO2(1 1 0) 
studied by STM and atomistic simulation. Phys Rev 1999;B 59:9842 
 
Nörenberg H, Tanner RE, Schierbaum KD, Fischer S, Briggs GAD. Visualization 
of precipitation induced crystallographic shear planes as one-dimensional 
structures on surfaces: an STM and RHEED study on TiO2(1 1 0). Surf Sci 
1998;396:52-60 
 
Noth U, Hendrich C, Merklein F, et al. Standardised testing of bone-implant 
surface using an osteoblast cell culture system. II. Titanium surfaces of varying 
degrees of roughness. Biomed Technik 1999;44:6-11 
 
Ohtsuki C, Iida H, Hayakawa S, Osaka A. Bioactivity of titanium treated with 
hydrogen peroxide solutions containing metal chlorides. J Biomed Mater Res 
1997;35:39-47 
 
Olin H, Aronsson BO, Kasemo B, Lausmaa J, Rodahl M. Scanning tunneling 





O’Neill MA, Ishii T, Albersheim P, Darvill AG. Rhamnogalacturonan II: structure 
and function of a borate cross-linked cell wall pectic polysaccharide. Annu Rev 
Plant Biol 2004;55:109-139 
 
Onishi H, Iwasawa Y. SSTM-imaging of formate intermediates adsorbed on a 
TiO2 (1 1 0) surface. Chem Phys Lett 1994;226:111-114 
 
Palka V, Ivan J, Poštrková E, et al. The effect of biological environment on the 
surface of titanium and plasma-sprayed layer of hydroxyapatite. J Mater Sci 
Mater Med 1998;9:369-373 
 
Pan C, Nelson MS, Reyes M, et al. Functional abnormalities of heparan sulfate in 
mucopolysaccharidosis-I are associated with defective biologic activity of FGF-2 
on human multipotent progenitor cells. Blood 2005;106:1956-196 
 
Pan J, Liao H, Leygraft C, Thierry D, Li J. Variation of oxide films on titanium 
induced by osteoblast-like cell culture and the influence of H2O2 pretreatment. J 
Biomed Mater Res 1998;40:244-256 
 
Parfitt AM. Rimodellamento osseo: relazione tra la quantità e la strutture delle 
ossa e patogenesi e prevenzione delle fratture. In: Osteoporosi. Eziologia, 
diagnosi e terapia. Riggs B.L., Melton III L.J. (eds.) Raven Press. New York. 
1987; pagg 49-101 
 
Patthey L, Rensmo H, PerssonP, et al. Adsorption of bi-isonicotinic acid on rutile 
TiO2 (1 1 0). J Chem Phys 1999;110:5913-5918 
 
Patthey L. Photoelectron differaction and photoemission syudies of some 




 185  
Peck WA, Woods WL. Le cellule del tessuto osseo. In: Osteoporosi. Eziologia, 
diagnosi e terapia. Riggs B.L., Melton III L.J. (eds.) Raven Press. New York. 
1987; pagg 1-44 
 
Pfeilschifter J, Seyedin SM, Mundy GR. Transforming growth factor beta inhibits 
bone resorption in fetal rat long bone cultures. J Clin Invest 1988;82:680 
 
Piattelli A, Favero GA, Scarano A. Dalla ricerca alla clinica in osteointegrazione 
– manuale atlante per iniziare una ricerca – Edizioni Martina Bologna 1996 
 
Popa MV, Demetrescu I, Suh SH, et al. Monitoring of titanium base alloys-
biofluids interface. Bioelectrochemistry 2007;71:126-34 
 
Preti G. Riabilitazione protesica: Clinica – Materiali dentari vol 2 tomo 3, pag 
341. Ed UTET, Torino, 2005 
 
Prime KL, Whitesides GM. Adsorption of proteins onto surfaces containing end-
attached oligo (ethylene oxide): a model system using self-assembled monolayers. 
J Am Chem Soc 1993;115:10714-10721 
 
Puleo DA, Nanci A. Understanding and controlling the bone-implant interface. 
Biomaterials 1999;20:2311-2321 
 
Puleo DA, Holeran LA, Doremus RH, Bizios R. Osteoblast responses to 
orthopedic implant materials in vitro. J Biomed Mater Res 1991;25:711-723 
 
Quirynen M, van der Mei HC, Bollen CML, et al. An in vivo study of the 
influence of the surface roughness of implants on the microbiology of 





Ratner BD. The blood compatibility catastrophe. J Biomed Mater Res 
1993;27:283-288 
 
Ratner BD, Hoffmann AS, Schoen FJ, Lemons JE (Eds.), Biomaterials Science, 
An introduction to Materials in Medicine, Academic Press, New York, 1999 
 
Redey SA, Razzouk S, Rey C, et al. Osteoclast adhesion and activity on synthetic 
hydroxyapatite, carbonated hydroxyapatite, and natural calcium carbonate: 
relationship to surface energies J Biomed Mater Res 1999;45:140-147 
 
Redondo-Nevado J, Moyano E, Medina-Escobar N, Caballero JL, Munoz-Blanco 
JJ. A fruit-. specific and developmentally regulated endopolygalacturonase gene 
from strawberry. Exp. Bot 2001;52:1941-1945 
 
Reichert L, Schneider A, Vautier D, et al. Imaging cell interactions with native 
and crosslinked polyelectrolyte multilayers. Cell Biochem. Biophys 2006;44:273-
285 
 
Reno F, Aina V, Gatti S, Cannas M. Effect of vitamin E addition to poly(D,L)-
lactic acid on surface properties and osteoblast behaviour. Biomaterials 
2005;26:5594-5599 
 
Rezania A, Healy KEJ. The effect of peptide surface density on mineralization of 
a matrix deposited by osteogenic cells Biomed. Mater Res 2000;52:595-600 
 
Rezania A, Johnson R, Lefkow AR, Healy KE. Bioactivation of metal oxide 





 187  
Roach P, Farrar D, Perry CC. Surface tailoring for controlled protein adsorption: 
effect of topography at the nanometer scale and chemistry. J Am Chem Soc 
2005;127:8168-8173 
 
Roberts E, Garetto L, Brezniak, N. Bone physiology and metabolism. In: Misch C 
(ed). Contemporary Implant Dentistry. St Louis: Mosby – Year Book 1994: 327-
368 
 
Rodan S.B., Wesolowski G., Chin J, et al. IL-1 binds to high affinity receptors on 
human osteosarcoma cells and potentiates prostaglandin E2 stimulation of cAMP 
production. J immunol 1990; 145: 1231-1237 
 
Rollason G, Davies JE, Sefton MV. Preliminary report on cell culture on a 
thermally reversible copolymer. Biomaterials 1993;14:153-155 
 
Román E, Bustillo FJ, de Segovia JL. Adsorption of methanol on the low 
Ti+3point defects of the TiO2 (0 0 1) surface at 300 K. Vaccum 1990;41:40-42 
 
Román E, Bustillo FJ, de Segovia JL. Adsorption of methanol on the low 
Ti+3point defects of the TiO2(0 0 1) surface: the influence of vacancies and 
coadsorbed species. Faraday Discuss 1999;114:313-329 
 
Rosen MJ. Surfactants and Interfacial Phenomena, 2nd Edition, Wiley, New 
York, 1989 
 
Rosati P. Citologia e istologia, edi-ermes Milano, 1992, pagg. 659-699 
 
Sakurai MH, Matsumoto T, Kiyohara H, Yamada H. B-cell proliferation activity 
of pectic polysaccharide from a medicinal herb, the roots of Bupleurum falcatum 





Saltel, F, Destaing O, Bard F, Eichert D, Jurdic P. Apatite-mediated actin 
dynamics in resorbing osteoclasts. Mol Biol Cell 2004;15:5231-5241 
 
Santini D, Vincenzi B, Avvisati G, et al. Pamidronate induces modifications of 
circulating angiogenetic factors in cancer patients. Clin Cancer Res 2002;8:1080-
1084 
 
Santoro F, Maiorana C. Osteointegrazione Avanzata RC Libri srl, 2001 
 
Sastry SK, Burridge K. Focal adhesions: a nexus for intracellular signaling and 
cytoskeletal dynamics. Exp Cell Res 2000;:261:25-36 
 
Sauberlich S, Klee D, Richter EJ, Hocker H, Spiekermann H. Cell culture tests for 
assessing the tolerance of soft tissue to variously modified titanium surfaces. Clin 
Oral Impl Res 1999;10:379-393 
 
Schakenraad JM. Cells: their surfaces and interactions with materials, in: B.D. 
Ratner, A.S. Hoffmann, F.J. Schoen, J.E. Lemons (Eds.), Biomaterials Science, 
An Introduction to materials in medicine, academic press, New York, 1996, pp. 
141-147 
 
Schmidt M. Adsorption of homocysteine on titanium surfaces. Helv Phys Acta 
1991;64:900-901 
 
Schmidt C, Ignatius A, Claes L. Proliferation and differentiation parameters of 
human osteoblasts on titanium and steel surfaces. J Biomed Mater Res 
2001;54:209–215 
 
Schroeder A, Stich H, Straumann F, et al. Uber die Anlagerung von Osteozement 




 189  
Schols HA, Vierhuis E, Bakx EJ, Voragen AG. Different populations of pectic 
hairy regions occur in apple cell walls. Carbohydr Res 1995;275:343-360 
 
Schols HA, Voragen AG, Colquhoun IJ. Isolation and characterization of 
rhamnogalacturonan oligomers, liberated during degradation of pectic hairy 
regions by rhamnogalacturonase. Carbohydr Res 1994;256:97-111 
 
Schultz JS, Lindenauer SM, Penner JA. Throbus formation on surfaces in contact 
with blood, in: S.L. Cooper, N.A. Peppas (Eds.), Biomaterials: Interfacial 
Phenomena and Applications, Advances in Chemistry Series, Vol. 199, American 
Chemical Society, Washington, DC, 1982, pp 43-58 
 
Schwartz Z, Martin JY, Dean DD, Simpson J, Cochran DL, Boyan BD. Effect of 
titanium surface roughness on chondrocyte proliferation, matrix production, and 
differentiation depends on the state of cell maturation. J Biomed Mater Res 
1996;30:145-155 
 
Schwartz-Arad D, Herzberg R, Levin L. Evaluation of long-term implant success. 
J Periodontol 2005;76:1623-8 
 
Sennerby L, Thonsen P, Ericsson L.E. Early Bone tissue response to titanium 
implants inserted in rabbit cortical bone, II. Ultrastructural observations. J Mater 
Sci Mater Med 1993B;4:494-502 
 
Serro AP, Fernandes AC, Saramago B, Lima J, Barbosa MA. Apatite deposition 
on titanium surfaces: the role of albumin adsorption. Biomaterials 1997;18:963-
968 
 
Simkiss K, Wilbur KM. Biomineralization: Cell Biology and Mineral Deposition, 





Singh RK, Quian F, Nagabushnam V, Damodaran R, Moudgil BM. Excimer laser 
deposition of hydroxyapatite thin films. Biomaterials 1994;15:522-528 
 
Sinha RH, Morris F, Shah SA, Tuan RS. Surface composition of orthopaedic 
implant materials regulates cell attachment spreading and cytoskeletal 
organisation of primary human osteoblasts in vitro. Clin Orthop Relat Res 
1994;305:258-272 
 
Slack SM, Horbett TA. The Vorman evvect: a critical review, in: T.A. Horbett, 
J.L. Brash (Eds.), Proteins at interfaces II: Fundamental and applications, ACS 
Symposium Series, Vol. 602, American Chemical Society, Washington, DC, 
1995, pp. 112-128 
 
Stanford CM, Keller JC, Solursh M. Bone cell expression on titanium surfaces is 
altered by sterilization treatments. J Dent Res 1994;73:1061-1071 
 
Steinberg D, Klinger A, Kohavi D, Sela MN. Adsorption of human salivary 
proteins to titanium powder. I. Adsorption of human salivary albumin. 
Biomaterials 1995;16:1339-1343 
 
Strong RL, Erskine JL. Investigation of underlayer formation by oxygen on Al (1 
1 1) and Ti (0 0 0 0 1). J Vac Sci Technol 1985;3:1428-1431 
 
Sukenik CN, Balachander N, Culp LA, Lewandowska K, Merritt M. Modulation 
of cell-adhesion by modification of titanium surfaces with covalently attached 
self-assembled monolayers. J Biomed Mater Res 1990;24:1307-1323 
 
Sundgren JE, Bodö P, Lundström I. Auger electron spectroscopic studies of the 
interface between human tissue and implants of titanium ans stainless steel. J 




 191  
Sutherland DS, Forshaw PD, Allen GC, Brown IT, Williams KR. Surface-analysis 
of titanium implants. Biomaterials 1993;14:893-899 
 
Swart KM, Keller JC, Wightman JP, Draughn RA, Stanford CM, Michaels CM. 
Short term plasma cleaning treatments enhance in vitro osteoblast attachment to 
titanium. J Oral Implantol 1992;18:130-137 
 
Szleifer B, Protein adsorption on tethered polymer layers: effect of polymer chain 
architecture and composition. Physica 1997;A 244:370-378 
 
Taborelli M, Jobin M, Francois P, et al. Influence of surface treatments developed 
for oral implants on the physical and biological properties of titanium. 1. Surface 
characterization. Clin Oral Impl Res 1997;18:208-216 
 
Tengvall P, Lundström I. Physico-chemical considerations of titanium as a 
biomaterial. Clin Mater 1992;9:115-124 
 
Tengvall P, Lundström I, Sjöqvist L, Elwing H, Bjursten LM. Titanium-hydrogen 
peroxide interaction: model studies of the influence of the inflammatory response 
on titanium implants. Biomaterials 1989;10:166-175 
 
Thomas KA, Cook S. An evaluation of variables influencing implant fixation by 
direct bone apposition. J Biomed Mater Res 1985;19:875-901 
 
Thomsen P, Larsson C, Ericson LE, Sennerby L, Lausmaa J, KasemoB. Structure 
of the interface between rabbit cortical bone and implants of gold, zirconium and 
titanium. J Mater Sci Mater Med 1997;8:653-665 
 
Törnkvist C, Liedberg B, Lundström I. Infrared study of N-methylacetamide on 





Ulman A. Formation and structure of self-assembled monolayers. Chem Rev 
1996;96:1533-1554 
 
Vaananen HK. Mechanism of bone turnover. Ann Med 1993;25:353-9 
 
van Alebeek GJ, van Scherpenzeel K, Beldman G, Schols HA, Voragen AG. 
Partially esterified oligogalacturonides are the preferred substrates for pectin 
methylesterase of Aspergillus niger. Biochem J 2003;372:11-218 
 
van Blitterswijk CA, Bakker D, Hesseling SC, Koerten HK. Reactions of cells at 
implant surfaces. Biomaterials 1991;12:187-193 
 
Vaudaux P, Pittet D, Haeberli A, et al. Fibronectin is more active than fibrin or 
fibrinogen in promoting Staphylococcus aureus adherence to inserted 
intravascular catheters. J Infect Dis 1993;13:633-641 
 
Vezeau PJ, Koorbusch GF, Draughn RA, Keller JC. Effects of multiple 
sterilization on surface characteristics and in vitro biologic response to titanium. J 
Oral Maxillofac Surg 1996;54:738-746 
 
Vogler EA. Water and the acute biological response to surfaces. J Biomater Sci, 
Polym Ed 1999;10-1015-1045 
 
Vroman L, Adams AL. Identification of rapid changes at plasma-solid interfaces. 
J Biomed Mater Res 1969;3:43-67 
 
Wälivaara B, Aronsson BO, Rodhal M, Lausmaa J, Tengvall P. Titanium with 





 193  
Wälivaara B, Askendal A, Lundström I, Tengvall P. Blood protein interactions 
with titanium surfaces. J Biomater Sci Polym Ed 1996;8:41-48 
 
Wang, X. S.; Liu, L.; Fang, J. N. Immunological activities and structure of pectin 
from Centella asiatica. Carbohydr Polym 2005;60:95-101 
 
Wang R, Hashimoto K, Fujishima A. Light-induced amphiphilic surfaces. Nature 
1997;388:431-432 
 
Wang R, Hashimoto K, Fujishima A, et al. Photogeneration of highly amphiphilic 
TiO2 surfaces. Adv Mater 1990;10:135 
 
Watkin RW, Robertson CR. A total internal reflection technique for the 
examination of protein adsorption. J Biomed Res 1977;11:915-938 
 
Weiner S. Organization of extracellularly mineralized tissue: a comparative study 
of biological crystal growth. Crit Rev Biochem1986;20:365-408 
 
Wen HB, Wolke JGC, de Wijn JR, Liu Q, Cui FZ, de Groot K. Fast precipitation 
of calcium phosphate layers on titanium induced by simple chemical treatments. 
Biomaterials 1997;18:471-1478 
 
Wen HB, Liu Q, de Wijn JR, de Groot K, Cui FZ. Preparation of bioactive 
microporous titanium surface by a new two-step chemical treatment. J Mater Sci 
Mater Med 1998;9:121-128 
 
Willats WG, McCartney L, Mackie W, Knox JP. Pectin: cell biology and 
prospects for functional analysis. Plant Mol Biol 2001;47: 9-27 
 
Williams DF. Titaniun and titanium alloys, in: D.F. Williams (Ed.) 




Williams DF. The biological applications of titanium and titanium alloys, in: R. 
Kossowsky, N. Kossowsky (Eds.), Material Science and Implant Orthopaedic 
Surgery, Martinus Nijhoff, Dordrecht, 1986, pp. 107-116 
 
Wisbey A, Gregson PJ, Peter LM, Tuke M. Effect of surface treatment on the 
dissolution of titanium-based implant materials. Biomaterials 1991;12:470-473 
 
Wiskott HW, Belser UC. Lack of integration of smooth titanium surfaces: a 
working hypothesis based on strains generated in the surrounding bone. Clin Oral 
Implant Res 1999;10:429-44 
 
Woodman JL, Jacob JJ, Galante JO, Urban RM. Metal ion release from titanium-
based prosthetic segmental replacements of long bones in baboons: a long-term 
study. Orthop Res 1984;1:421-430; 
 
Wolke JGC, van Dijk K, Schaeken HG, de Groot K, Jansen JA. Study of the 
surface characteristics of magnetron sputter calcium phosphate coatings. J Biomed 
Mater Res 1994;28:1477-1484 
 
Wu WJ, Nancollas GH. Kinetics of nucleation and crystal growth of 
hydroxyapatite and fluoroapatite on titanium oxide surfaces. Colloids Surf 
1997;10:87-94 
 
Xiao SJ, Textor M, Spencer ND, Sigrist H. Covalent attachment of cell-adhesive 
(Arg-Gly-Asp)-containing peptides to titanium surfaces. Langmuir 1998;14:5507-
5516 
 
Xiao SJ, Textor M, Spencer ND, Wieland M, Keller B, Sigrist H. Immobilization 
of the cell-adhesive peptide Arg-Gly-Asp-Cys (RGDC) on titanium surfaces by 




 195  
Yan WQ, Nakamura T, Kobayashi M, Kim HM, Miyaji F, Kokubo T. Bonding of 
chemically tretaed titanium implant to bone. J Biomed Mater Res 1997;37:265-
275 
 
Yang BC, Weng J, Li XD, Zhang XD. The order of calcium and phosphate ion 
deposition on chemically treated titanium surfaces soaked in aqueous solution. J 
Biomed Mater Res 1999;47:213-219 
 
Yasuda H, Shima N, Nagakawa N, et al. Osteoclast differentiation factor is a 
ligand for osteoprotogerin / osteoclastogenesis-inhibitory factor and is identical to 
TRANCE/RANKL. Proc Natl Acad Sci USA 1998;95:3597-602 
 
Zarb GA, Albrektsson T. Osseointegration: a requiem for the periodontal 
ligament? Guest editorial. Int J Periodontics Restorative Dent 1991;11: 88 91 
 
Zarb GA. Introduction to osseointegration in clinical dentistry. J Prosthetic 
Dentistry 1983;49:824 
 
Zhang LP, Li M, Diebold U. Characterisation of Ca impurity segregation on the 
TiO2(1 1 0) surface. Surf Sci 1998;412:242-251 
 
Zeng H, Chittur KK, Lacefield WR. Analysis of bovine serum albumin adsorption 
on calcium phosphate and titanium surfaces. Biomaterials 1999;20:377-384 
Appendice A 
______________________________________________________________________________________________ 
 I  
APPENDICE A 
 
Le seguenti tabelle riportano la programmazione della ricerca suddivisa per ogni 





1.1 1.3 2.1 2.3
D A A D
Torque I+M Torque Torque
1.2 1.4 2.2 2.4
B C C B
I+M Torque I+M I+M
1.5 1.7 2.5 2.7
A B B D
SEM Torque SEM I+M
1.6 1.8 2.6 2.8
D C A C
I+M+CT Torque I+M+CT I+M
CONIGLIO 1
FEMORE DX FEMORE SX
Prossimale Prossimale
Distale Distale




FEMORE DX FEMORE SX
Prossimale Prossimale
Distale Distale






3.1 3.3 4.1 4.3
D A B A
I+M+CT Torque I+M+CT Torque
3.2 3.4 4.2 4.4
B C D C
I+M I+M I+M I+M
3.5 3.7 4.5 4.7
C D D D
SEM Torque SEM I+M
3.6 3.8 4.6 4.8
A B B A
I+M I+M I+M I+M
TIBIA DX TIBIA SX TIBIA DX TIBIA SX
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
CONIGLIO 3 CONIGLIO 4
FEMORE DX FEMORE SX FEMORE DX FEMORE SX
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale










5.1 5.3 6.1 6.3
C B B D
I+M Torque Torque I+M
5.2 5.4 6.2 6.4
A D A C
I+M I+M Torque I+M
5.5 5.7 6.5 6.7
B A A C
Torque I+M Torque Torque
5.6 5.8 6.6 6.8
C D B D
I+M Torque I+M I+M
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
TIBIA DX TIBIA SX TIBIA DX TIBIA SX
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
CONIGLIO 5 CONIGLIO 6




7.1 7.3 8.1 8.3
A C B A
I+M Torque Torque I+M
7.2 7.4 8.2 8.4
D C C D
Torque I+M I+M Torque
7.5 7.7 8.5 8.7
D C A C
Torque I+M I+M Torque
7.6 7.8 8.6 8.8
A A D B
I+M Torque Torque I+M
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
CONIGLIO 7 CONIGLIO 8
FEMORE DX FEMORE SX FEMORE DX FEMORE SX
TIBIA DX TIBIA SX TIBIA DX TIBIA SX
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale




9.1 9.3 10.1 10.3
B A C B
I+M I+M I+M+CT Torque
9.2 9.4 10.2 10.4
C C A D
Torque Torque I+M I+M
9.5 9.7 10.5 10.7
C B C B
I+M+CT Torque Torque Torque
9.6 9.8 10.6 10.8
A D D A
I+M I+M I+M I+M
CONIGLIO 9
FEMORE DX FEMORE SX
Prossimale Prossimale
Distale Distale




FEMORE DX FEMORE SX
Prossimale Prossimale
Distale Distale







 III  
 
11.1 11.3 12.1 12.3
C B C B
Torque I+M I+M Torque
11.2 11.4 12.2 12.4
D A A D
I+M Torque Torque I+M
11.5 11.7 12.5 12.7
D A B D
I+M Torque Torque I+M
11.6 11.8 12.6 12.8
C B A C
I+M I+M Torque I+M
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
TIBIA DX TIBIA SX TIBIA DX TIBIA SX
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
CONIGLIO 11 CONIGLIO 12




13.1 13.3 14.1 14.3
A D B C
SEM I+M SEM I+M
13.2 13.4 14.2 14.4
B C D A
Torque Torque I+M I+M
13.5 13.7 14.5 14.7
C B A B
Torque I+M+CT I+M I+M
13.6 13.8 14.6 14.8
D A C D
Torque I+M+CT Torque Torque
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
TIBIA DX TIBIA SX TIBIA DX TIBIA SX
CONIGLIO 13 CONIGLIO 14
FEMORE DX FEMORE SX FEMORE DX FEMORE SX
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale




15.1 15.3 16.1 16.3
C D D B
SEM Torque SEM I+M
15.2 15.4 16.2 16.4
C B A C
I+M Torque I+M Torque
15.5 15.7 16.5 16.7
C B C D
I+M Torque I+M Torque
15.6 15.8 16.6 16.8
A D B A
Torque I+M T Torque
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
TIBIA DX TIBIA SX TIBIA DX TIBIA SX
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
CONIGLIO 15 CONIGLIO 16







17.1 17.3 18.1 18.3
A C C B
Torque Torque Torque I+M
17.2 17.4 18.2 18.4
B D D A
I+M I+M Torque I+M
17.5 17.7 18.5 18.7
A D D B
Torque I+M Torque I+M
17.6 17.8 18.6 18.8
B C A C
I+M Torque I+M I+M
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
TIBIA DX TIBIA SX TIBIA DX TIBIA SX
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
CONIGLIO 17 CONIGLIO 18




19.1 19.3 20.1 20.3
D A D C
I+M Torque Torque I+M
19.2 19.4 20.2 20.4
C B A B
I+M I+M I+M Torque
19.5 19.7 20.5 20.7
B C C B
I+M I+M Torque Torque
19.6 19.8 20.6 20.8
D A B D
I+M I+M I+M I+M
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
TIBIA DX TIBIA SX TIBIA DX TIBIA SX
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
CONIGLIO 19 CONIGLIO 20




21.1 21.3 22.1 22.3
B C C D
I+M I+M I+M I+M
21.2 21.4 22.2 22.4
D A B A
Torque Torque Torque Torque
21.5 21.7 22.5 22.7
D A D C
Torque Torque I+M I+M
21.6 21.8 22.6 22.8
C B A B
I+M I+M Torque Torque
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
TIBIA DX TIBIA SX TIBIA DX TIBIA SX
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
CONIGLIO 21 CONIGLIO 22





 V  
 
23.1 23.3 24.1 24.3
A B D A
I+M I+M I+M I+M
23.2 23.4 24.2 24.4
C D C B
Torque Torque Torque Torque
23.5 23.7 24.5 24.7
B A C D
I+M I+M I+M I+M
23.6 23.8 24.6 24.8
C D B A
Torque Torque Torque Torque
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
TIBIA DX TIBIA SX TIBIA DX TIBIA SX
Distale Distale Distale Distale
Prossimale Prossimale Prossimale Prossimale
CONIGLIO 23 CONIGLIO 24




 VII  
APPENDICE B 
 
Le seguenti figure rappresentano alcune immagini istologiche ottenute al 
microscopio ottico. 
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Impianti rivestiti dalla porzione di pectina MHR-A inseriti nella tibia 
 
 
 
 
 
